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Resumen
La irradiacio´n de cuerpo total (ICT) con haces de fotones es una te´cnica y principal com-
ponente utilizado en el tratamiento interdisciplinario de enfermedades cancer´ıgenas, princi-
palmente del tipo hematopoye´ticas como es el caso de la Leucemia o Ca´ncer a la sangre;
permitiendo la inmunosupresio´n a altas dosis, a fin de lograr las condiciones de esterilidad
necesarias para realizar un trasplante de me´dula o´sea. Para esto se debe prescribir la dosis
en el plano medio del paciente (mitad del paciente bajo corte sagital) y se requiere tener una
distribucio´n aproximadamente exacta de la dosis (rango de desviacio´n de −10% a +5% de la
dosis prescrita) en todo el cuerpo; ello es complicado de obtener mediante sistemas de plan-
ificacio´n de tratamiento, usados en te´cnicas de radioterapia esta´ndar; debido a la geometr´ıa
irregular del paciente, adema´s de considerar los o´rganos en riesgo y una entrega de dosis
mucho menor que el valor de dosis prescrita. Por tanto, en este trabajo se plantea desarrollar
un me´todo capaz de calcular valores de dosis, aplicando el me´todo de dosimetr´ıa in vivo, que
consiste ba´sicamente en realizar lecturas de dosis, mientras el paciente esta´ siendo irradiado,
lo cual permite obtener valores de dosis de referencia, habiendo comprobado previamente
los resultados y porcentajes de desviacio´n con respecto a la dosis prescrita en volumenes
simuladores del cuerpo humano (fantomas).
Para el desarrollo de este trabajo se disen˜o´ un fantoma homoge´neo (regio´n del to´rax), el
cual fue irradiado con haces de fotones de 6 MV, generados por el Acelerador Lineal Siemens
Primus Mid (Mevatron), a manera de evaluar su respuesta y efectuar el ca´lculo de dosis ab-
sorbida en cualquier punto a lo largo del eje central del haz. El algoritmo empleado para el
ca´lculo de dosis, se desarrollo´ en funcio´n de los valores de dosis de entrada y de salida de
la superficie del fantoma, medidos por detectores basados en la luminiscencia o´pticamente
estimulada del (Al2O3 : C). Posteriormente estos resultados son comparados con las lecturas
de dosis tomadas por la ca´mara de ionizacio´n PTW Freiburg Modelo TW31010-2167 ubicada
en plano medio. De igual forma se procede para el caso en el que se evalu´a el porcentaje de
atenuacio´n (22.72 %) usando un espesor de plomo de 4 mm (proteccio´n de pulmo´n), com-
proba´ndose una desviacio´n menor al ±5% entre la dosis medida por la ca´mara y la dosis
calculada segu´n el algoritmo propuesto, y una desviacio´n menor al ±10% en las mismas
condiciones pero detra´s de la proteccio´n plomada. Por tanto el uso de estos detectores per-
mite desarrollar un me´todo dosime´trico alternativo, para el ca´lculo de dosis en los casos de





En los u´ltimos an˜os se ha incrementado la necesidad de implementar y mejorar los sistemas
de tratamiento radioterape´utico, cuyo objetivo es lograr una mayor optimizacio´n. Tal es
el caso de la Irradiacio´n de Cuerpo Total (ICT) que viene siendo utilizada desde los an˜os
setenta, teniendo como objetivo principal, lograr la inmunosupresio´n en pacientes adultos y
nin˜os, antes de realizar un trasplante de me´dula o´sea. Sin embargo, cualquiera de las te´cnicas
de ICT empleadas presentan limitaciones con respecto a los datos de entrada disponibles,
as´ı como problemas inherentes a los algoritmos de ca´lculo que precisan determinacio´n de
las distribuciones de dosis; siendo dif´ıcil obtener buenos resultados utilizando sistemas de
planificacio´n de tratamiento [1, 2].
Algunos autores recomiendan el uso de la dosimetr´ıa in vivo para determinar valores
de dosis absorbida en pacientes sometidos a tratamientos de ICT. Tal es el caso de Fiorino
C. (1993) quien realizo´ medidas de dosis en la salida de un fantoma mediante dosimetr´ıa
de pel´ıcula o portal de imagen. Posteriormente M. Rivas (1998) investigo´ acerca del me´to-
do de dosimetr´ıa in vivo utilizando para ello algunos diodos, esto le permitio´ determinar
la dosis en plano medio en casos de ICT. Para validar su me´todo empleo´ ca´maras de ion-
izacio´n y dos´ımetros termoluminiscentes, que fueron insertados en fantomas homoge´neos y
antropomo´rficos presentando as´ı valores de dosis con una incertidumbre menor al ±3% [1].
Por otro laso S. Broggi (2001) contribuyo´ al desarrollo de este me´todo, empleando diodos
y detectores de pel´ıcula, ya en el (2002) lo aplico´ en casos de ca´ncer de cabeza y cuello,
mostrando buena concordancia entre el valor de dosis calculada usando sistemas de planifi-
cacio´n de tratamiento en 2D y 3D y el valor de la dosis medida in vivo empleando diodos y
portal de imagen [1].
En este trabajo se plantea validar la aplicacio´n del me´todo de dosimetr´ıa in vivo para el
caso de ICT bilateral. El algoritmo empleado para el ca´lculo de dosis, se basa en los valores
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de dosis de entrada y de salida de la superficie del fantoma, medidos por detectores OSL.
Posteriormente estos resultados son comparados con las lecturas de dosis tomadas por la
ca´mara de ionizacio´n ubicada en plano medio. De igual forma se procede para el caso en el
que se evalu´a el porcentaje de atenuacio´n para proteccio´n de pulmo´n, teniendo que comprobar
una desviacio´n menor al ±10% entre la dosis medida por la ca´mara y la dosis calculada segu´n
el algoritmo propuesto, en ambos casos [3]. Todo este proceso se realiza irradiando dicho
fantoma con haces de fotones de 6 MV, provenientes de una acelerador lineal perteneciente
al Instituto Nacional de Enfermedades Neopla´sicas (INEN). En los siguientes 4 cap´ıtulos se
describen algunos aspectos f´ısicos y pra´cticos que se tuvieron en cuenta para la realizacio´n
de este trabajo experimental:
En el cap´ıtulo 2 se hace el estudio de algunos aspectos f´ısicos importantes con respecto
a la interaccio´n de la radiacio´n con la materia, cuyas cantidades f´ısicas son aplicadas du-
rante el proceso radioterape´utico, aqu´ı tambie´n se intenta adaptar un te´cnica de radioterapia
esta´ndar a la te´cnica de ICT bilateral en cuanto a planificacio´n de tratamiento para una
regio´n homoge´nea como es el to´rax, tal que el paciente pueda recibir una dosis prescrita de
13.5 Gy, en varias sesiones; con un desviacio´n del −10% a +5%, segu´n el protocolo AAPM
Report No 17, teniendo en cuenta adema´s la existencia de un conjunto de o´rganos cr´ıticos
que son evaluados para ser protegidos de forma adecuada [1, 3, 4, 5].
En el cap´ıtulo 3, en el cual se desarrolla la parte experimental; se hace mencio´n en primer
lugar de las especificaciones te´cnicas y principales caracter´ısticas de los equipos y materiales
empleados durante el procedimiento, as´ı como la descripcio´n de la te´cnica de dosimetr´ıa in
vivo, basada en el algoritmo de ca´lculo propuesto, permitie´ndonos relacionar las dosis de
entrada y salida del fantoma, para posteriormente calcular la dosis en plano medio con y sin
proteccio´n plomada, y luego validar la te´cnica en forma experimental con el uso conveniente de
una ca´mara de ionizacio´n colocada en esta posicio´n tal que nos permita analizar los resultados
y los respectivos porcentajes de desviacio´n cuando estos detectores son colocados a lo largo
del eje central del haz [1, 6].
En el cap´ıtulo 4 se realiza las discusio´n correspondiente a los resultados obtenidos, as´ı como
el ana´lisis de los porcentajes de desviacio´n que se obtuvieron en ambos casos y algunas
recomendaciones para mejorar esta te´cnica.
Por u´ltimo en el cap´ıtulo 5 se hace mencio´n de las conclusiones ma´s resaltantes referentes
a los resultados obtenidos luego de la realizacio´n del trabajo experimental.
1.2. Objetivos
Calcular la dosis absorbida en plano medio, empleando un algoritmo basado en las lecturas
de dosis de entrada y salida de un fantoma, en condiciones de Irradiacio´n de Cuerpo Total.
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Objetivos espec´ıficos
1. Evaluar la calidad del haz de 6 MV en condiciones de ICT, usando valores de porcentaje
de dosis en profundidad.
2. Evaluar la calidad del haz detra´s de un bloque de transmisio´n parcial, usado como
proteccio´n de o´rganos en riesgo.
3. Comparar el valor de dosis calculado en plano medio con el valor medido por la ca´mara
de ionizacio´n ubicada en esa posicio´n, a fin de obtener desviaciones que no superen el
±10%.
4. Evaluar el porcentaje de atenuacio´n correspondiente al espesor de plomo requerido como
proteccio´n, tal que permita atenuar parcialmente la intensidad del haz hasta en un 20
% aproximadamente.
5. Comprobar si el me´todo puede ser llevado a casos rutinarios de ICT, a partir de los
resultados y porcentajes de desviacio´n obtenidos, aplicando las mismas condiciones y
para´metros; tal que el uso de estos detectores permita desarrollar un me´todo dosime´trico




2.1. Aspectos generales: Irradiacio´n de Cuerpo Total
La Irradiacio´n de Cuerpo Total (ICT) con haces de fotones de 6 MV, es una te´cnica
especial de radioterapia en la cual se entrega a todo el cuerpo del paciente una dosis uniforme
con una exactitud de −10% a +5% de la dosis prescrita1, a excepcio´n de algunos o´rganos
espec´ıficos, que son parcial o totalmente protegidos [3, 6].
Este tipo de tratamiento es utilizado en forma interdisciplinaria ante algu´n tipo de neopla-
sia maligna. Uno de los casos me´dicos tratados con mayor frecuencia es la Leucemia (Ca´ncer
a la sangre), es por esto que el tratamiento se emplea; como parte del re´gimen preparatorio
de acondicionamiento citorreductivo (inmunosupresio´n) de ce´lulas madre hematopoye´ticas:
me´dula o´sea o de ce´lulas fuente progenitoras de sangre perife´rica2. En el adulto la me´dula
o´sea, ocupa el tejido esponjoso de los huesos planos, como el esterno´n, las ve´rtebras, la pelvis,
las costillas, cra´neo y cintura escapular (Figura 2.1). Para esto es necesario someter al pa-
ciente a condiciones este´riles luego del tratamiento y previo al Transplante de Me´dula O´sea
(TMO), para evitar cualquier tipo de infeccio´n e impedir el rechazo de tejido compatible [3,
6].
De aqu´ı en adelante se describen con mayor detalle algunos f´ısicos que describen una haz
de fotones transmitido, as´ı como el comportamiento de dichos fotones cuando interaccionan
con la materia y su distribucio´n a lo largo del eje central del haz.
1El valor de exactitud −10% a +5% de la dosis prescrita, es utilizado como referencia al aplicar la te´cnica
de ICT, segu´n el protocolo AAPM Report No 17, 1986 [3].
2El volumen destino a tratar es la me´dula o´sea, e´sta contiene ce´lulas inmaduras llamadas ce´lulas madre
hematopoye´ticas. Este tipo de ce´lulas se dividen para crear ma´s ce´lulas madre, o se transforman en una de las
tres clases de elementos que conforman la sangre: glo´bulos blancos, glo´bulos rojos o plaquetas [7, 8].
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Figura 2.1: Ubicacio´n de la me´dula o´sea y sus componentes, en distintas partes del cuerpo humano
[7].
2.2. Aspectos F´ısicos: Haces de fotones externos
Para llevar a cabo el proceso radioterape´utico de ICT, se emplean haces de fotones exter-
nos en la cual la fuente de radiacio´n se encuentra a mayor distancia del paciente en compara-
cio´n con una te´cnica de radioterapia esta´ndar. Los haces de fotones son todos caracterizados
por los mismos para´metros f´ısicos, pero se encuentran dentro de diferentes categor´ıas, depen-
diendo de su origen, medio de produccio´n y energ´ıa. Para el tratamiento de ICT se emplea
un acelerador lineal como fuente de haces de fotones (rayos X de megavoltaje), los cuales
provienen de un blanco, y estan conformados por fotones bremsstrahlung y fotones carac-
ter´ısticos. [9].
Los aceleradores lineales son dispositivos que utilizan ondas electromagne´ticas de alta
frecuencia para acelerar part´ıculas cargadas como los electrones a altas energ´ıas por medio
de un tubo lineal utilizando microondas de Radio Frecuencia en campos no-conservativos en
el rango de frecuencia de 103 MHz a 104 MHz, siendo capaces de generar haces de fotones y
electrones de varias energ´ıas del orden de 4 a 25 MeV, con lo cual pueden cubrir todas las
necesidades de radioterapia externa (Figura 2.2) [9, 10].
En un acelerador lineal los electrones que se generan en el ca´todo incandescente, son
acelerados hasta un cuarto de la velocidad de la luz en el can˜o´n, mediante la aplicacio´n de un
campo ele´ctrico pulsado. Luego son introducidos en la gu´ıa de ondas que forma la estructura
aceleradora en donde existe un campo electromagne´tico de alta frecuencia y alta potencia. Son
creados pequen˜os paquetes que son acelerados hasta el 99 % de la velocidad de la luz. Estos
electrones acelerados pueden utilizarse directamente o bien pueden ser frenados, hacie´ndolos
colisionar contra un blanco de material pesado con la finalidad de obtener fotones de rayos
X que pueden alcanzar energ´ıas muy altas. Estos fotones esta´n conformados por fotones
bremsstrahlung y fotones caracter´ısticos [9].
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Figura 2.2: Esquema meca´nico de un acelerador lineal utilizado como fuente productora de haces de
fotones de megavoltaje [9].
2.2.1. Descripcio´n del haz de fotones
Un haz de rayos X que es emitido desde un blanco consiste de un gran nu´mero de fotones,
usualmente con diferentes valores de energ´ıa (polienerge´ticos) [9]. La propagacio´n de un haz
de fotones puede ser descrito por muchos te´rminos, algunos de los cuales se definen de la
siguiente manera:
La fluencia (Φ) de fotones es el cociente dN por da, donde dN es el nu´mero de fotones





La unidad de fluencia de fotones esta´ expresada en cm−2.






donde dt es el intervalo de tiempo.
La unidad de tasa de fluencia de fotones esta´ expresada en cm−2 · s−1.
El equipo de rayos x utilizado es una fuente de fotones no-isotro´pica es decir que no
produce la misma tasa de fluencia en todas las direcciones, por tanto depende de la
direccio´n de medida.
Fluencia de energ´ıa (Ψ) es la cantidad de dEfl por da, donde dEfl es la suma de las






La unidad de fluencia de energ´ıa esta´ expresada en MeV · cm−2.
Tasa de fluencia de energ´ıa, o densidad de flujo energe´tico, o intensidad (ψ) es la fluencia





La unidad de tasa de fluencia de energ´ıa esta´ expresada en MeV · cm−2 · s−1 [11].
2.2.2. Descripcio´n del espectro energe´tico
El nu´mero de fotones emitidos por intervalo de energ´ıa es el espectro de fotones. Los
espectros de fotones para un haz polienerge´tico del orden de los keV y el espectro de fotones
para una haz de 6 MeV se muestran en la Figura 2.3 (a) y (b) respectivamente. El a´rea
bajo la curva de ambas gra´ficas (Figura 2.3 (a) y (b)) representa el nu´mero total de fotones






Para una haz de rayos X de megavoltaje cuyos fotones son polienerge´ticos, la forma del
espectro es distinta, ya que todos los fotones presentan tipos de energ´ıa en el intervalo de 0
hasta el valor ma´ximo Em, siendo esta igual a la energ´ıa cine´tica de los electrones que inciden
sobre el blanco (Figura 2.3 (b)).
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En la Figura 2.3 (a) los dos picos en el espectro representan a los fotones caracter´ısti-
cos, siempre y cuando el espectro continuo que va de 0 a Em representa a los fotones
bremsstrahlung, trata´ndose de energ´ıa de orden de los keV [10]. En la Figura 2.3 (b) no
se observan estos picos solo se considera un espectro cont´ınuo debido a que es un espectro
para energ´ıas en el orden de los MeV [9, 12].
Figura 2.3: Espectros t´ıpicos para haces de fotones polienerge´ticos orden de keV (a) y haces de
megavoltaje MeV (b) [12].
2.2.3. Calidad de los haces de rayos X de megavoltaje
La habilidad de penetracio´n de la radiacio´n es descrita a menudo como la calidad de la
radiacio´n.
Una forma ideal de describir la calidad de un haz de rayos X es especificar su distribucio´n
espectral, es decir, la fluencia de energ´ıa en cada intervalo de energ´ıa. Sin embargo las dis-
tribuciones espectrales son dif´ıciles de medir y, adema´s, en la mayoria de situaciones cl´ınicas
no es necesaria una especificacio´n completa de la calidad del haz. Dado que los efectos biolo´gi-
cos de los rayos X no son muy sensibles a la calidad del haz, uno de los principales intereses
en radioterapia, es la penetracio´n de los haces en el paciente en lugar de ser detallado por el
espectro de energ´ıa. Por lo tanto una especificacio´n ma´s simple de la calidad de haz y de uso
frecuente, es el llamado HV L [11].
Capa Hemirreductora o Half Value Layer (HVL)
HV L es definido como el espesor de un material atenuador de composicio´n espec´ıfica
requerido para atenuar la intensidad del haz a la mitad de su valor original. Ya que todos
los haces de rayos X producidos por los generadores de radiacio´n son polienerge´ticos
en materia de energ´ıa, es decir poseen espectros de energ´ıa continuos que dependen
del voltaje pico, material del blanco y filtracio´n, estos son usualmente descritos por el
HV L, un solo para´metro que especifica la capacidad general de penetracio´n del haz.
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Para el rango de haces de rayos X de megavoltaje, la calidad es especificada por un





La razo´n para esta convencio´n es que en el rango de megavoltaje, el efecto que produce
la filtracio´n del haz es muy grande a trave´s del tipo de material utilizado como blanco de
transmisio´n as´ı como el uso de un filtro aplanador, y no requiere el uso de una filtracio´n
adicional ya que no altera significativamente la calidad del haz o su HV L. Por tanto,
para un haz de alta energ´ıa con una filtracio´n fija, el espectro de energ´ıa de rayos X
esta´ principalmente en funcio´n de la energ´ıa pico y tambie´n de la calidad del haz. La
energ´ıa promedio de un haz es aproximadamente un tercio de la energ´ıa ma´xima [11].
2.2.4. Para´metros para la medida de la calidad del haz
Energ´ıa Efectiva (Eef)
Los haces de rayos X utilizados en radiolog´ıa, son siempre polienerge´ticos. Es conve-
niente a veces expresar la calidad de un haz de rayos X en te´rminos de energ´ıa efectiva.
La energ´ıa efectiva (o equivalente) de un haz de rayos X es la energ´ıa de los fotones
de un haz monoenerge´tico que es atenuado en la misma proporcio´n que la radiacio´n
en cuestio´n. Toda curva de atenuacio´n para un material determinado es caracterizado
por el coeficiente de atenuacio´n lineal µ1, la energ´ıa efectiva es determinada hallando
la energ´ıa de los fotones monoenerge´ticos que tienen el mismo µ, sin embargo, el µ o la
energ´ıa efectiva de un haz polienerge´tico var´ıa con el espesor del material absorbente
[11].
El valor de µ y el HV L esta´n relacionados por la Ec. 2.6, la energ´ıa efectiva tambie´n
puede se definida como la energ´ıa de un haz de fotones monoenerge´ticos que tienen el
mismo HV L para el mismo haz determinado.
Aunque el plomo es usado comu´nmente para expresar el HV L para haces de megavolta-
je, no es necesariamente la mejor opcio´n para caracterizar la calidad del haz en este
rango de energ´ıa. Se ha demostrado que los materiales de bajo nu´mero ato´mico, como
el agua son ma´s sensibles a cambios en la calidad espectral de rayos x de megavoltaje
que los materiales de nu´mero ato´mico alto como el plomo [11, 14].
1µ = µef+µec+µpp (cm
−1); es el coeficiente de atenuacio´n total para un medio a una energ´ıa determinada,




Para determinar la energ´ıa media es necesario analizar la distribucio´n espectral de
un campo de radiacio´n (part´ıculas o fotones) descrita en la Seccio´n 2.2.2 la cual se
caracteriza por la distribucio´n de fluencia o fluencia de energ´ıa con respecto a la energ´ıa.
Se asume que Φ(E) se denota como la fluencia de fotones Φ con energ´ıas entre 0 y E.





El producto (ΦEdE) es la fluencia de fotones con energ´ıas que se extienden entre E y

















Las dos expresiones mencionadas anteriormente, pueden dar lugar a diferentes valores
de E¯ ya que ΦE 6= ΨE . Por tanto es importante especificar el tipo de distribucio´n usado
en el ca´lculo de la energ´ıa media [11].
2.3. Penetracio´n de haces de fotones en el fantoma o paciente
Un haz de fotones que se propaga a trave´s de un fantoma o del paciente, no so´lo se
ve afectado por la ley del inverso cuadrado, sino tambie´n por la atenuacio´n y la dispersio´n
del haz de fotones en el interior del fantoma o del paciente. Estos tres efectos hacen que la
deposicio´n de dosis sea un proceso complicado y su determinacio´n una tarea compleja [9]. A
continuacio´n se describe con mayor detalle este proceso tomando como referencia un volumen
esfe´rico infinitesimal dv y masa dm, alrededor de un punto de intere´s (Figura 2.4) [10].
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Figura 2.4: Caracterizacio´n del campo de radiacio´n en un punto P en te´rminos de la radiacio´n que
atraviesa la superficie esfe´rica [10].
2.3.1. Proceso de interaccio´n de un campo de fotones
El proceso de interaccio´n de un campo de fotones con la materia puede ser descrito en
forma no estoca´stica, estudiando una esfera de volumen infinitesimal alrededor de un punto
de intere´s. A partir de aqui se definen tres cantidades no estoca´sticas que son usadas para
describir las interacciones del campo de radiacio´n con la materia, tambie´n en te´rminos de
valores esperados para una esfera infinitesimal en un punto de intere´s (Figura 2.4). Estas
cantidades son (a) el kerma K, (b) la dosis absorbida D; y la exposcio´n X. Para el caso de
kerma y dosis absorbida, estas cantidades dependen de tres cantidades f´ısicas importantes




2.3.2. Energ´ıa impartida, Energ´ıa transferida y Energ´ıa transferida neta
Cuando un haz de rayos X o gamma atraviesa un medio, puede dar lugar a mu´ltiples
interacciones entre los fotones y la materia, teniendo como resultado una energ´ıa transferida
al medio. El paso inicial en la transferencia de energ´ıa implica la expulsio´n de los electrones
de los a´tomos que se encuentran en el medio absorbente. Estos electrones que adquieren alta
velocidad debido a la interaccio´n, transfieren su energ´ıa produciendo ionizacio´n y/o excitacio´n
de los a´tomos a lo largo de sus trayectorias (Figura 2.5). Si el medio absorbente consiste en
los tejidos del cuerpo, puede que la energ´ıa suficiente depositada en las ce´lulas, destruya su
capacidad reproductiva. Sin embargo, la mayor parte de la energ´ıa absorbida es convertida
en calor, produciendo un efecto no biolo´gico [13, 14].
Para ver como estas cantidades son aplicadas, para obtener valores de kerma y dosis
absorbida, se consideran los siguientes ejemplos. En el primer ejemplo se detalla lo observado
en la Figura 2.6, el cual muestra a un foto´n ∈1 entrando al volumen V , y luego de una
interaccio´n Compton se genera un foto´n dispersado ∈2 y un electro´n con energ´ıa cine´tica T .
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Figura 2.5: Representacio´n esquema´tica de la interaccio´n de la radiacio´n con la materia y el balance
de energ´ıa impartida en un volumen infinitesimal en un campo de fotones. EF=efecto fotoele´ctri-
co, EC=efecto Compton, PP=produccio´n de pares, γ0=foto´n primario, γB=foto´n bremsstrahlu¨ng,
X=rayo X (fluorescencia) emitido por el a´tomo en el efecto fotoele´ctrico, γA=foto´n de aniquilamiento
del par electro´n-positro´n, ⊖=electro´n, ⊕=io´n positivo [14].
Se asume que el electro´n produce un rayo x bremsstralung ∈3 antes de salir de V y posee
una energ´ıa restante T ′. Se produce entonces otro rayo X ∈4 fuera de V . En este ejemplo la
energ´ıa impartida, energ´ıa transferida, y la energ´ıa transferida neta en V son, repectivamente
[10, 11]:
Eimp =∈1 −(∈2 + ∈3 +T
′) + 0 (2.11)
Etr =∈1 − ∈2 +0 = T (2.12)
Entr =∈1 − ∈2 −(∈3 + ∈4) + 0 = T − (∈3 + ∈4) (2.13)
19
Figura 2.6: Ilustracio´n del concepto de energ´ıa impartida, energ´ıa transferida y energ´ıa transferida
neta, para el caso de una interaccio´n Compton, seguido de una emisio´n bremsstrahlung [10].
En el segundo ejemplo mostrado en la Figura 2.7, ilustra la significancia del te´rmino
∑
Q.
El proceso inicia cuando un foto´n ∈1 que es emitido por un a´tomo radiactivo en V permite
la produccio´n de pares, proporcionando energ´ıa cine´tica T1 al electro´n y T2 al positro´n. Se
asume que ambos siguen su curso en V . El positro´n se aniquila con un electro´n del medio
resultando dos fotones (0.511 MeV cada uno) que escapan del volumen V . Para este caso las
cantidades Eimp, Etr y E
n
tr, son todas iguales, y son todas dadas en MeV por [10]:
Figura 2.7: Ilustracio´n muestra la emisio´n de rayos X o γ, produccio´n de pares y aniquilacio´n del
positro´n [10].
Eimp = Etr = E
n










Eimp = Etr = E
n
tr =∈1 − 1,022MeV = T1 + T2 (2.16)
Notar que en este caso no existe pe´rdida radiactiva, ya que los fotones de aniquilacio´n
obtienen toda su energ´ıa de la masa en reposo, (el te´rmino + 2m0c
2), no de la energ´ıa cine´tica
[10].
Si el positro´n mostrado en la Figura 2.7 es aniquilado en su recorrido cuando su energ´ıa
cine´tica restante es T3, entonces la energ´ıa cua´ntica total de los fotones aniquilados habr´ıa
sido 1.022 MeV + T3. Asumiendo que ellos escapa de V , las cantidades en cuestio´n se dan
por:
Eimp = 0− (1,022 + T3)+ ∈1= T1 + T2 − T3 (2.17)
Etr = 0− 1,022+ ∈1= T1 + T2 (2.18)
Entr = 0− 1,022 − T3+ ∈1= T1 + T2 − T3 (2.19)
Aqu´ı T3 fue derivado de la energ´ıa cine´tica de las part´ıculas cargadas, por tanto esto
constituye a la perdida radiactiva. En este caso Entr es menor que Etr. Adema´s Eimp = E
n
tr
en este caso [10].
2.3.3. Cantidades que describen la interaccio´n de la radiacio´n ionizante
con la materia
Kerma (K)
Esta cantidad no estoca´stica so´lo es relevante para los campos de radiaciones indirecta-
mente ionizantes (fotones y neutrones) o por cualquier otra fuente de radiacio´n ionizante
distribuida en el medio absorbente.
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El kerma K puede ser definido en te´rminos de una cantidad estoca´stica relacionando la
energ´ıa transferida Etr y la energ´ıa radiante R. La energ´ıa transferida en un volumen
V es:





Donde (Re)n = Energ´ıa radiante de las part´ıculas no cargadas que entran a V .
(Rs)
nor
n = Energ´ıa radiante de las part´ıculas no cargadas que salen de V , a excepcio´n
de la energ´ıa generada por pe´rdida radiactiva, a partir de la energ´ıa cine´tica de las
part´ıculas cargadas en V , y
∑
Q = Energ´ıa neta derivada de la masa en reposo en V (m → E positivo, E → m
negativo)
Debido a las pe´rdidas radiactivas, nos referimos a la conversio´n de energ´ıa cine´tica de
las part´ıculas cargadas en energ´ıa de fotones, ya sea a trave´s de la produccio´n de rayos x
bremsstrahlung o aniquilacio´n de positrones. En este u´ltimo caso solo la energ´ıa cine´tica
que posee el positro´n en el instante de la aniquilacio´n durante su recorrido, es clasificada
como la energ´ıa por pe´rdida radiactiva [9, 10, 11].
La energ´ıa radiante R es definida como la energ´ıa de las part´ıculas (excluyendo la en-
erg´ıa en reposo) emitida, transferida o recibida.
Considerado la Ec. 2.20 se puede ver que la energ´ıa transferida es justamente la energ´ıa
cine´tica que adquieren las part´ıculas cargadas dentro de un volumen espec´ıfico V , sin
tener en cuenta donde y como estos pierden su energ´ıa. Sin embargo la energ´ıa cine´tica
que pasa de una part´ıcula cargada a otra no se toma en cuenta en la definicio´n de Etr.





donde Etr es el valor de la energ´ıa transferida en un volumen finito V durante algu´n
intervalo de tiempo, d(Etr) se da´ para un volumen infinitesimal dv en un punto P y
dm es la masa en dv.
Por tanto el kerma es la energ´ıa transferida a las part´ıculas cargadas por unidad de
masa en un punto de intere´s, incluyendo energ´ıa por pe´rdida radiactiva pero excluyen-
do la energ´ıa que pasa de una part´ıcula cargada a otra [9, 10, 11, 12].
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• Componentes del kerma
El kerma para rayos X o gamma consiste en la energ´ıa transferida a los electrones y
positrones por unidad de masa del medio. La energ´ıa cine´tica que posee un electro´n
ra´pido puede ser entregado al medio en dos pasos:
a) Interacciones por fuerzas Coulombianas con los electrones ato´micos de algu´n mate-
rial absorbente, resultando una disipacio´n de la energ´ıa en el medio como ionizacio´n y
excitacio´n en o cerca del electro´n en mencio´n. Estas son las llamadas interacciones por
colisio´n.
b) Interacciones radiactivas con el campo de fuerza Coulombiana de los nu´cleos ato´mi-
cos, en los que los fotones de rayos X (Bremsstralung o radiacio´n de frenado) son
emitidos como electrones desacelerados. Estos fotones de rayos X son relativamente
penetrantes comparados con los electrones llevan su energ´ıa cua´ntica mucho a mayor
profundidad que las part´ıculas cargadas.
Por tanto el kerma se subdivide en dos partes, estas cantidades son referidas a las
interacciones por c¸olisio´n 2radiactiva”[9, 10, 11, 12].
K = Kc +Kr (2.22)
La Entr es una cantidad estoca´stica llamada energ´ıa neta transferida, la cual puede ser
definida para un volumen V como:






Q = Etr −R
r
n (2.23)
Donde Rrn es la energ´ıa radiante emitida como pe´rdida radiactiva por las part´ıculas
cargadas que a su vez son originadas en V , independiente del lugar donde ocurren los
eventos por pe´rdida radiactiva. Esta ecuacio´n es ide´ntica a la Ec. 2.20, excepto que
aqu´ı se incluye el te´rmino Rrn, el resto de te´rminos son definidos como en la Ec. 2.20.
Por tanto Etr y K incluyen la energ´ıa que se da´ por pe´rdida radiactiva, cuando E
n
tr y
Kc no lo consideran [10].





Donde Entr es ahora el valor de la energ´ıa neta transferida en un volumen finito V
durante algu´n intervalo de tiempo, esto se da´ para un volumen infinitesimal dv en un
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punto P y dm es la masa en dv.
Por tanto el kerma de colisio´n es el valor de la energ´ıa neta transferida a las part´ıculas
cargadas por unidad de masa en un punto de intere´s, excluyendo ambos, la energ´ıa por
pe´rdida radiactiva y la energ´ıa que pasa de una part´ıcula cargada a otra.
El kerma radiactivo puede ser definido simplemente como la diferencia entre K y Kc,
como en la Ec. 2.22. Sin embargo se puede escribir como Kr = dR
r
n/dm, tienen la
misma forma que las Ecs. 2.21 y 2.24 [10].
Dosis absorbida (D)
La dosis absorbida D puede ser definida en te´rminos como una cantidad estoca´stica
relacionada con la energ´ıa impartida Eimp. La energ´ıa impartida por radiacio´n ionizante
de la materia de masa m en un volumen finito V es definido como:





Q son definidos al igual que la Ec. 2.20, (Rs)n es la energ´ıa radiante de
toda la radiacio´n de part´ıculas no cargadas que sale de V, (Re)c es la energ´ıa radiante de
las part´ıculas cargadas que entran a V , y (Rs)c es la energ´ıa radiante de las part´ıculas






Donde Eimp es el valor de la energ´ıa impartida en el volumen finito V durante algu´n
intervalo de tiempo, dEimp es dado en un volumen infinitesimal dv en un punto P y
dm es la masa en dv [10].
Por tanto la dosis absorbida D es el valor de la energ´ıa impartida a la materia por
unidad de masa en un punto.
Las dimensiones y unidades de dosis absorbida y kerma son expresadas en (Gy).
Exposicio´n (X)
Es simbolizada por X, y es definida como una cantidad dQ por dm, donde el valor dQ
es el valor absoluto de la carga total de los iones de un signo producidos en aire, cuando
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todos los electrones (negatrones y positrones) liberados por los fotones en un volumen





La exposicio´n X es la ionizacio´n equivalente al kerma de colisio´n Kc en aire, para rayos
X y γ [10, 12].
2.4. Distribucio´n de dosis a lo largo del eje central del haz
Es pra´cticamente imposible obtener una medida directa de la distribucio´n de dosis en
el interior del paciente, sin embargo para obtener un resultado exitoso del tratamiento es
importante que la distribucio´n de dosis en el volumen irradiado se conozca con precisio´n y
exactitud. Esto se consigue normalmente mediante el uso de varias funciones que se suelen
medir con detectores de radiacio´n en un fantoma de tejido equivalente que vinculan a la dosis
o tasa de dosis en cualquier punto arbitrario dentro del paciente con la dosis conocida en un
punto de calibracio´n (o referencia) en un fantoma [9].
Una distribucio´n t´ıpica de dosis en el eje central proveniente de un haz de fotones de
megavoltaje que incide sobre un paciente se muestra en la Figura 2.8. El haz penetra la su-
perficie del paciente, entregando cierta dosis en la superficie de entrada De. Bajo la superficie
la dosis se eleva ra´pidamente con respecto a la primera, alcanzando un valor ma´ximo a una
profundidad d = dm y luego disminuye casi exponencialmente hasta alcanzar un valor Ds que
sale del paciente [3]. El procedimiento de interaccio´n de los fotones con la materia se describe
en cuatro pasos importantes [9]:
2.4.1. Dosis en superficie De
Para haces de fotones de megavoltaje, la dosis en la superficie es generalmente mucho
menor que la dosis ma´xima, producida a una profundidad d = dm bajo la superficie del
paciente (Figura 2.8). Esta depende tambie´n de la energ´ıa del haz y del taman˜o de campo.
Por tanto cuanto mayor es la energ´ıa del haz de fotones, menor sera´ la dosis superficial y se
incrementa en cuanto aumenta el taman˜o de campo [9, 11].
La dosis en superficie representa la contribucio´n de:
Fotones dispersados de los colimadores, filtro aplanador y aire.
Fotones retrodispersados desde el paciente.
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Electrones de alta energ´ıa producidos por interacciones de los fotones en el aire y con
algunas estructuras de proteccio´n en la vecindad del paciente [9].
Figura 2.8: Deposicio´n de dosis de un haz de fotones de megavoltaje en un paciente. De es la dosis
en superficie en el lado de la entrada del haz, Ds es la dosis en superficie en el lado de salida del
haz. Dm es la dosis ma´xima frecuentemente normalizada a 100, resultando en una curva de dosis en
profundidad referido como la distribucio´n del porcentaje de dosis en profundidad (PDP). La regio´n
comprendida entre d = 0 y d = dm se conoce como la regio´n de la acumulacio´n de dosis o regio´n
build-up [9]
2.4.2. Regio´n de acumulacio´n o Build-up
En esta regio´n esta´ comprendida entre la superficie (profundidad d = 0) y la profundidad
d = dm para haces de fotones de megavoltaje, donde los resultados del rango energe´tico de
part´ıculas secundarias cargadas (electrones y positrones) es relativamente grande, por lo que
se liberan primero en el paciente debido a las interacciones de los fotones con la materia
(efecto fotoele´ctrico, efecto Compton o produccio´n de pares) y luego depositan su energ´ıa
cine´tica a una determinada profundidad dentro del paciente (Figura 2.9). Los efectos de los
haces de fotones sobre la materia se deben principalmente a los electrones secundarios que se
generan. As´ı la distribucio´n de energ´ıa en los tejidos (dosis absorbida) depende ba´sicamente
de estos electrones secundarios y en mucha menor medida de la radiacio´n primaria (fotones)
[9, 15].
Los electrones secundarios se generan con diferentes energ´ıas (kerma), pero la energ´ıa
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ma´xima y su alcance dependen de la energ´ıa de los fotones incidentes. Los electrones secun-
darios no necesariamente depositan toda su energ´ıa en el punto donde son generados, sino a
distintas profundidades [9, 11, 12].
Figura 2.9: Kerma de colisio´n y dosis absorbida en funcio´n de la profundidad en un medio irradiado
con haces de fotones de alta energ´ıa [9].
2.4.3. Dosis ma´xima en profundidad Dm
En la regio´n ubicada inmediatamente despue´s de la superficie es decir de la piel del
paciente, la condicio´n de Equilibrio de Part´ıculas Cargadas (EPC)1 no existe y la dosis
absorbida es mucho menor que el kerma de colisio´n (kcol) (Figura 2.9). Entonces se puede
decir que a una determinada profundidad el nu´mero de electrones que se frenan, y por tanto
la dosis absorbida, alcanza el ma´ximo. Se dice que se ha alcanzado el equilibrio electro´nico,
es decir, a esa profundidad el nu´mero de electrones que se frenan y ceden su energ´ıa es
igual al nu´mero de electrones que se generan. La profundidad del ma´ximo aumenta con la
energ´ıa de los fotones incidentes. Sin embargo como la profundidad d incrementa, el EPC es
eventualmente alcanzado en un d = dm, donde d es aproximadamente igual al rango de las
particulas cargadas secundarias y la dosis es comparable con el (kcol). Esto depende adema´s
de la energ´ıa del taman˜o de campo [9, 15, 16].
1EPC (Equilibrio de Part´ıculas Cargadas); Es una caracter´ıstica de la radiacio´n indirectamente ionizante,
que consiste en la deposicio´n de energ´ıa a trave´s de dos etapas. En la primer etapa se produce la interaccio´n
por la cual se transfiere energ´ıa a part´ıculas secundarias cargadas y en la segunda etapa, estas part´ıculas
secundarias entregan energ´ıa a la materia [3].
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Los valores nominales del rango dm para distintos haces de energ´ıa se muestran en el
Cuadro 2.1.
Cuadro 2.1: Profundidades t´ıpicas dm donde la dosis es ma´xima, para haces de fotones de distintas
energ´ıas [9].
Superficial Orthovoltage Co-60 4MV 6MV 10MV 18MV 25MV
dm (cm) 0 0 0.5 1 1.5 2.5 3.5 5
2.4.4. Dosis de salida Ds
Despue´s del dm, tanto la dosis como el kcol decrecen debido a la atenuacio´n de los fotones en
el paciente, resultando una regio´n de Equilibrio Transitorio de Part´ıculas Cargadas (EPCT)1
Conforme aumenta la profundidad, el nu´mero de fotones va disminuyendo, y por tanto
tambie´n va disminuyendo el nu´mero de electrones secundarios; entonces a partir del ma´ximo
la dosis es cada vez menor (Figura 2.9).
La dosis administrada al paciente con respecto al punto de salida se le conoce como dosis
de salida Ds. Como se muestra en la Figura 2.9, la dosis a la salida decrece levemente respecto
a la curva extrapolada debido a la pe´rdida de dispersio´n en este punto [9].
2.5. Aspectos me´dicos y te´cnicos para la aplicacio´n de la te´cni-
ca de ICT
Existen muchas te´cnicas de tratamiento de ICT, la te´cnica estudiada en este trabajo es
la ICT bilateral, cuyo objetivo es entregar una dosis uniforme a todo el cuerpo del paciente,
en dos partes para evitar la sobreirradiacio´n de la mitad del cuerpo.
La dosimetr´ıa necesaria para una ICT es dif´ıcil de modelar en cuanto a planificacio´n de
tratamiento, ya que se trata de una geometr´ıa irregular y no se encuentran disponibles todos
los datos del paciente, con respecto a un plan de tratamiento computarizado. Una de las
alternativas para contrarestar este tipo de dificultades es recurrir al uso de la dosimetr´ıa in
vivo, primero como herramienta de la garant´ıa de calidad en tratamientos con radioterapia y
segundo para determinar la dosis durante ICT. [1, 15].
Para obtener un resultado satisfactorio es importante llevar a cabo un proceso cont´ınuo,
el cual consta de etapas bien diferenciadas tales como:
1ETPC (Equilibrio Transitorio de Part´ıculas Cargadas); Se considera cuando la energ´ıa transferida a los
electrones (kerma) por el haz de fotones en un punto en particular no conlleva que la absorcio´n de esta energ´ıa
por el medio ocurra en esta localizacio´n. Esto es debido al alcance finito no-nulo de los electrones liberados
por las interacciones de los fotones en el medio [9].
Diagno´stico y prescripcio´n del tratamiento, cuya responsabilidad recae en el me´dico
oncolog´ısta.
Control de calidad para el equipo, este proceso debe realizarce espora´dicamete, tal que
permita una garant´ıa en el proceso de tratamiento.
Preparacio´n para el tratamiento, el cual incluye adquisicio´n de datos (informacio´n del
paciente), toma de ima´gennes (tomograf´ıas computarizadas), definicio´n del volumen a
tratar y de los o´rganos cr´ıticos, simulacio´n del tratamiento, ca´lculo de distribucio´n
de dosis, ca´lculo del nu´mero de unidades monitor (UM) o tiempo de duracio´n del
tratamiento.
Ejecucio´n del tratamiento, el cual consiste en el posicionamiento del paciente e irra-
diacio´n, que incluye verificacio´n de la dosis absorbida y validacio´n de los resultados a
corto o largo plazo [17].
2.5.1. Categor´ıas cl´ınicas de la ICT
Dependiendo de la situacio´n cl´ınica espec´ıfica, las te´cnicas de ICT se dividen en las sigu-
ientes cuatro categor´ıas:
Alta dosis de ICT, con una entrega total de 13.5 Gy1, en un ma´ximo de seis fracciones
de 2.25 Gy, dos veces al d´ıa durante tres d´ıas [1, 2];
Dosis bajas de ICT, con una entrega de 10-15 cGy en 10 o´ 15 fracciones [2];
Irradiacio´n de Cuerpo Medio (IMC), con una dosis de 8 Gy entregada a la mitad del
cuerpo superior o inferior en una sola sesio´n [2];
Irradiacio´n Ganglionar Total (IGT), con una dosis ganglionar t´ıpica de 40 Gy admin-
istrados en 20 fracciones [2].
2.5.2. Casos tratados con ICT
La ICT es utilizada principalmente como parte del re´gimen preparatorio de acondi-
cionamiento citorreductivo de ce´lulas hematopoye´ticas (inmunosupresio´n), antes de realizar
un Trasplante de Me´dula O´sea (TMO), siendo necesario someter al paciente a condiciones
este´riles luego del tratamiento y previo al transplante, para impedir el rechazo de tejido
compatible [2, 7].
Los casos ma´s notables tratados con ICT son:
1Gray (Gy); unidad de dosis absorbida usada actualmente (Sistema Internacional), (1 Gy = 100 cGy)
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Erradicacio´n de ce´lulas malignas (leucemias, linfomas y algunos tumores so´lidos).
Erradicacio´n de poblaciones celulares con alteraciones gene´ticas.
Paliacio´n de meta´stasis o´sea mu´ltiple [7].
2.5.3. ICT bilateral: Irradiacio´n de Cuerpo Medio (ICM)
La precisio´n de la dosis y la homogeneidad en el volumen destino puede lograrse con
facilidad utilizando la te´cnica de ICT bilateral en forma fraccionada y uniforme empleando
haces de fotones de megavoltaje de 6 MV (Energ´ıa efectiva ≈ 2.71 MeV) tal como se muestra
en la Figura 2.10 [2, 3]. La dosis prescrita en plano medio (mitad del paciente bajo corte
sagital) es de 13.5 Gy, aplicada en 6 fraciones de 2.25 Gy, con haces laterales opuestos,
entonces la dosis entregada por cada haz lateral es de 1.125 Gy [1, 3]. El paciente cambia de
posicio´n entre cada sesio´n ya sea supina o prona (Figura 2.11). Adema´s se debe preveer del
uso de proteccio´n para o´rganos cr´ıticos como es el caso de pulmo´n que se encuentra a nivel
de to´rax [5].
La zona protegida se debe a que el haz ha sido atenuado hasta en un 20%1 aproximada-
mente, permitiendo que la dosis total se reduzca a 10.5 Gy en 6 fracciones de 1.75 Gy y por
medio de dos haces bilaterales de 0.875 Gy cada uno [1, 3, 5].
Figura 2.10: Irradiacio´n de cuerpo total bilateral [15].
Por lo general, estas irradiaciones paralelas opuestas se realizan a gran distancia (DFS ≥
300 cm) fija, esto permite obtener un taman˜o de campo del orden de 70 × 200 cm2.
Adicionalmente se coloca delante del paciente, una la´mina de apantallamiento de espesor
e = 1,5 cm (espesor necesario para conseguir el equilibrio electro´nico), (Figura 2.10) [2, 15].
1Cuando se coloca delante del paciente una proteccio´n de pulmo´n se desea que e´sta atenu´e el haz en forma
parcial, en un 20% segu´n lo estipulado por el Protocolo AAPM Report No 17, 1986 [4].
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Figura 2.11: Posiciones de cu´bito supina (superior) y prona (inferior) requeridas para el tratamiento
de ICT [8].
2.5.4. Puntos de prescripcio´n de dosis
Para la planificacio´n del tratamiento en la regio´n del to´rax (regio´n homoge´nea), son
necesarios por lo menos tres pares de tomograf´ıas para evaluar los valores medios del espesor
de pulmo´n, la densidad del pulmo´n y espesor de la pared del to´rax. Se especifica la dosis en
cada pulmo´n, que se define en los puntos medios de ambos pulmones [2].
Para lograr una ICT uniforme, la dosis es prescrita en un punto dentro del cuerpo, el cual
especifica la dosis en el volumen destino, referido como el punto de prescripcio´n de dosis o
punto de referencia (+) (generalmente en el medio del abdomen a nivel del ombligo) (Figura
2.12). Durante el procedimiento de ICT se debe suministrar la dosis prescrita en los llamados
puntos de prescripcio´n de dosis (•) y debe mantenerse en todo el cuerpo con una exactitud
del ±5% (Se considera un rango mayor de ≈ ±5% cuando se aplica proteccio´n de o´rganos
cr´ıticos debido a efectos de dispersio´n) de la dosis prescrita. La uniformidad de la dosis se
consigue con el uso de bolus o compensadores, para el caso de las manos, cabeza, cuello y
extremidades inferiores [2, 17].
Figura 2.12: Puntos de prescripcio´n en un paciente que va a ser sometido a un tratamiento de ICT
[2].
2.6. Planificacio´n en haces de fotones: Regio´n homoge´nea
Para demostrar que la dosis en cualquiera de los puntos a lo largo del eje central son
similares para el caso de una ICT bilateral; se plantea adaptar la te´cnica de Radioterapia
Esta´ndar a una te´cnica de ICT bilateral, con respecto a la planificacio´n del tratamiento; para
esto se evalu´a una regio´n homoge´nea como es el caso del to´rax (Figura 2.13), teniendo en
cuenta los mismos para´metros de tratamiento.
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Se elige un punto de prescripcio´n de dosis, ubicado en plano medio y cuatro puntos
a lo largo del eje central (entrada, salida y puntos medios de los pulmones), en donde se
comprobara´ que los valores de dosis obtenidos difieren de la dosis prescrita en un ±10%.
De igual manera si se desea proteger una zona del to´rax (pulmones) se realiza el mismo
procedimiento [2, 3, 15, 16].
2.6.1. Para´metros de tratamiento
Los principales para´metros en la entrega de dosis con haces de fotones son: (a) Cantidad de
energ´ıa, (b) Profundidad (d), (c) Distancia Fuente-Superficie (DFS), (d) Inverso del cuadrado
con la distancia (ICD), (e) Relacio´n Tejido Ma´ximo (RTM), (f) Nu´mero de Unidades Monitor
(UM) y (g) Taman˜o de Campo (TC) (Ver Ape´ndice A) [9, 17].
2.6.2. Ca´lculo de dosis a lo largo del eje central del haz
Se realizara´ el ca´lculo respectivo de la dosis total absorbida en cada pulmo´n DP1 y DP2
por la contribucio´n de ambos campos y las dosis en la entrada De y salida Ds, para una
dosis total prescrita en l´ınea media DM = 1350 cGy sin proteccio´n de pulmo´n, el cual por
hiperfraccionamiento se entregara´ al paciente en 6 fracciones de 225 cGy, como se trata de
una ICT bilateral cada campo entrega 112.5 cGy. La dosis prescrita en l´ınea media es y se
comprobara´ que a lo largo del eje central es la misma en cada punto para ICT bilateral [2,
17].
Figura 2.13: Simulacio´n de un corte tomogra´fico a nivel de to´rax, irradiado lateralmente en las mismas
condiciones, en donde se van a ubicar los puntos de prescripcio´n de dosis a lo largo del eje central del
haz, tanto en l´ınea media como en los pulmones. Los espesores indicados son valores referenciales [12].
El diagrama mostrado en la Figura 2.13 es utilizado como referencia, y se consideran
todas las condiciones f´ısicas que hay que tener en cuenta, como la energ´ıa del haz (6 MV),
TC = 30 × 30 cm2, DFS = 300 cm, espesor total (d = 30 cm) (dia´metro aproximado del
32
to´rax), espesor medio (d/2 = 15 cm), valores de RTM (Cuadro A.1) y el ICD1 (Ver Ape´ndice
A), de esta manera se realizan los ca´lculos respectivos:
















0,837 = 133,98 cGy (2.29)
















0,620 = 93,1 cGy (2.31)
La dosis total DP1 en P1 debido a la contribucio´n de ambos campos LD y LI es:
DP1 = DP1−C1 +DP1−C2 = 227,08 cGy (2.32)
Como ambos pulmones esta´n ubicados sime´tricamente, la distancia desde el centro del
volu´men al centro de cada pulmo´n, es la misma cuando el paciente cambia de posicio´n supina
a prona (Figura 2.11), entonces se obtiene de la misma forma el valor de DP2 :
DP2 = DP2−C1 +DP2−C2 = 227,08 cGy (2.33)
Este resultado presenta una desviacio´n de + 0.92 % con respecto al valor de la dosis
prescrita en plano medio y en condiciones de ICT bilateral [16].
Ahora se calculara´ la dosis en la entrada y salida, tambie´n debido a la contribucio´n de
ambos campos cuando el paciente invierte su posicio´n durante el tratamiento.









1Este me´todo es aplicado en planificacio´n de tratamientos en radioterapia esta´ndar despreciando el producto









= 170,92 cGy (2.35)
















0,441 = 62,25 cGy (2.37)
Por tanto, la dosis total en la entrada De y en la salida Ds, va a ser la misma y a la
vez la suma de ambas debido a que el paciente cambia de posicio´n pero las condiciones de
tratamiento son las mismas, entonces:
De = Ds = 233,17 cGy (2.38)
Este resultado presenta una desviacio´n de + 3.63 % con respecto al valor de la dosis
prescrita en plano medio y en condiciones de ICT bilateral [16].
Se procede ahora a calcular el nu´mero de UM (tiempo de irradiacio´n para cada disparo)
requerido para realizar el tratamiento, en cualquier punto siendo el mismo se use o no pro-
teccio´n de pulmo´n [2, 3, 16].
2.6.3. Ca´lculo del nu´mero de Unidades Monitor (UM)
Segu´n la Figura 2.10, la DFS = 300 cm y el punto de prescripcio´n se encuentra a DFS +
d/2 = 315 cm. Se tiene para esto el valor de dosis en la entrada del paciente De = 170,92 cGy,
usada como referencia para evaluar el nu´mero de UM, requerido para el tratamiento (Ver
Ape´ndice A) [9, 16]:
UM =
Dref









UM = 520 (2.41)
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2.6.4. Proteccio´n efectiva de pulmo´n
Debido a razones radiobiolo´gicas1[7, 8] el pulmo´n es considerado como o´rgano cr´ıtico y
debe ser protegido de la dosis prescrita en plano medio a nivel local. Se opta por el frac-
cionamiento2 de la dosis en el volumen destino como primera alternativa y posteriormente se
disen˜a una proteccio´n cuyo espesor es calculado necesariamente [1, 2, 3].
Bajo estas condiciones, la reduccio´n en el nu´mero de fotones (dN) es proporcional al
nu´mero de fotones incidentes (N) y del espesor del material atenuador (dx), Matema´tica-
mente,
dN = −µNdx (2.42)
Donde µ es la constante de proporcionalidad, llamado coeficiente de atenuacio´n lineal
(cm−1). El signo menos indica que le nu´mero de fotones decrece a medida que el espesor
del material atenuador incrementa. La Ec. 2.42 tambie´n puede ser escrita en te´rminos de
intensidad (I):




Donde I(x) es la intensidad transmitida por un espesor x y I0 es la intensidad incidente
en el material atenuador.
Ca´lculo del espesor de plomo usado como proteccio´n
Se realiza una comparacio´n entre dos materiales usados como proteccio´n, el plomo y el
cerrobend (Figura 2.14). El espesor de cerrobend (ec = 3 cm) es usado para atenuar en
un 22.23 % un haz de 18 MV. En este trabajo se desea atenuar un haz de 6 MeV en una
porcentaje similar, utilizando un espesor de plomo desconocido ep [1, 11].
La Ec. 2.45 representa el porcentaje de atenuacio´n parcial de un haz de 18 MV, en funcio´n
del espesor de cerrobend (ec) y el coeficiente de atenuacio´n lineal (µc):
1El pulmo´n al igual que muchos o´rganos debe ser protegido, debido a que es considerado como o´rgano
radiosensible. Este efecto produce en el pulmo´n diferentes grados de alteraciones morfolo´gicas o funcionales.
2Despue´s del fraccionamiento, la mayor´ıa de las complicaciones conocidas debido a la radioterapia de
fraccio´n u´nica, no se producen, o se producen despue´s pero con menor frecuencia y gravedad. Los pulmones
son tambie´n parte del volumen destino. As´ı, la optimizacio´n de la eficiencia del tratamiento y la prevencio´n
de las complicaciones son fuertemente acoplados por tanto requieren de una prescripcio´n de dosis para ambos
[8].
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La Ec. 2.47 representa el porcentaje de atenuacio´n parcial de un haz de 6 MV, en funcio´n
del espesor de plomo (ep) y el coeficiente de atenuacio´n lineal (µp) [11]:





Como se aplica el mismo criterio de atenuacio´n para ambos casos, la transmisio´n parcial
que se desee conseguir es la misma, igualando ambas (Ecs. 2.45 y 2.47) se obtiene:
































2.6.5. Ca´lculo de dosis a lo largo del eje central del haz bajo transmisio´n
parcial del haz
Al igual que el caso anterior se realizara´ el ca´lculo respectivo de la dosis total absorbida
en cada pulmo´n D′P1 y D
′
P2
por la contribucio´n de ambos campos y las dosis en la entrada
D′e y salida D
′
s, para una dosis total prescrita en l´ınea media D
′
M = 1050 cGy con proteccio´n
de pulmo´n, el cual por hiperfraccionamiento se entregara´ al paciente en 6 fracciones de 175
cGy, como se trata de una ICT bilateral cada campo entrega 87.5 cGy [1, 11].
Para esto se utiliza el mismo diagrama mostrado en la Figura 2.13, as´ı como los mismos
para´metros de tratamiento mencionados en la Seccio´n 2.6.1, de esta manera se muestran los
ca´lculos respectivos para cada caso mencionado anteriormente (Ver Ape´ndice A) [1, 2, 12]:
















0,837 = 104,21 cGy (2.54)
















0,620 = 72,41 cGy (2.56)
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P1−C2 = 176,62 cGy (2.57)
Como ambos pulmones esta´n ubicados sime´tricamente, la distancia desde el centro del
volu´men al centro de cada pulmo´n es la misma cuando el paciente cambia de posicio´n supina





P2−C2 = 176,62 cGy (2.58)
Este resultado presenta una desviacio´n de + 0.93 % con respecto al valor de la dosis
prescrita en plano medio y en condiciones de ICT bilateral, bajo transmisio´n parcial [3].
Ahora se calculara´ la dosis en la entrada y salida, tambie´n debido a la contribucio´n de
ambos campos cuando el paciente invierte su posicio´n durante el tratamiento.
















= 132,94 cGy (2.60)
















0,441 = 48,42 cGy (2.62)
Por tanto la dosis total en la entrada D′e y en la salida D
′
s, va a ser la misma y a la
vez la suma de ambas debido a que el paciente cambia de posicio´n pero las condiciones de
tratamiento son las mismas entonces:
D′e = D
′
s = 181,36 cGy (2.63)
Este resultado presenta una desviacio´n de + 3.63 % con respecto al valor de la dosis




3.1. Equipos y Materiales
3.1.1. Instrumentos de Medicio´n
Detectores OSL Nanodot
Los detectores nanodot que fueron caracterizados empleando haces de energ´ıa de 6 MV,
ya pueden ser aceptados como ”Dos´ımetros OSL”, siendo empleados para la medicio´n
de dosis absorbida en pacientes durante el proceso radioterape´utico (Figura 3.1). Su
uso es ideal en dosimetr´ıa in vivo durante ICT por sus ventajas con respecto al taman˜o
f´ısico pequen˜o, versatilidad, equivalencia con el tejido, alta sensibilidad, amplio rango
dosime´trico, ser reutilizable y de medicio´n directa [18] (Ver Ape´ndice C). Sus carac-
ter´ısticas ma´s relevantes son mostradas en el Cuadro 3.1:
Cuadro 3.1: Especificaciones te´cnicas de los Detectores Nanodot OSL [18].
Especificacio´n/Para´metro Caracter´ıstica/Valor
Fabricante Landauer INC
Material Al2O3 : C
Dimensiones (mm3) (7× 7× 1,5)
Dia´metro del cristal (mm) 3.5
Densidad (g/cm3) 3.97
Nu´mero ato´mico efectivo 10.2
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Luego de ser irradiados, estos detectores son le´ıdos por el sistema de lectura Microstar
(Figura 3.2), el cual esta´ calibrado en unidades demrad1; y viene conectado a un sistema
informa´tico que incluye el software de adquisicio´n de datos [19, 20].
Figura 3.1: Detectores Nanodot OSL (Al2O3 : C) Landauer INC.
Figura 3.2: Lector MicroStar Landauer INC.
Ca´mara de ionizacio´n cil´ındrica
La ca´mara de ionizacio´n (C.I) mostrada en la Figura 3.3 debe ser previamente calibrada
en agua con haces de 60Co, con la ayuda de los para´metros correspondientes, usados
en dosimetr´ıa absoluta [21]. El uso de este instrumento de medicio´n permite calcular
la dosis absorbida en plano medio, a manera de verificar la lectura tomada por los
dos´ımetros OSL. En el Cuadro 3.2 se muestran sus principales caracter´ısticas (Ver
Ape´ndice B) [21].
1Rad; unidad de Dosis Absorbida (antigua), (1 Gy = 100 rad) [9].
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Volumen efectivo (cm3) 6
Voltaje de trabajo (V) +400
Eficiencia de coleccio´n de iones(%) 100
Factor de calibracio´n NDW (Gy/C) 2,935× 10
8
Calidad de la radiacio´n de referencia 60Co
Taman˜o de campo 10× 10 cm2
Fecha de calibracio´n 08/06/2007
Elecro´metro utilizado Standard Imaging
Ubicacio´n INEN
Figura 3.3: Ca´mara de ionizacion cil´ındrca PTW-Freiburg TW-31010 [21].
Electro´metro
Los electro´metros son dispositivos que miden pequen˜as corrientes, del orden de 10−9
A o menos (Figura 3.4). La retroalimentacio´n negativa y el uso de un amplificador
operacional con una resistencia o un condensador esta´ndar permiten la medicio´n de la
corriente o la carga colectada inducida por la accio´n del haz de radiacio´n en la ca´mara
de ionizacio´n, durante un intervalo de tiempo fijo [21, 22].
La fuente de alimentacio´n de la C.I y de los circuitos del electro´metro pueden ser in-
dependientes o pueden formar parte del electro´metro. En cualquier caso es importante
considerar que la magnitud y polaridad de la tensio´n producida por la fuente de ali-
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mentacio´n puede ser cambiada, de modo que la eficiencia de coleccio´n de iones de la
C.I, podra´ determinarse para un haz de radiacio´n en particular. En el Cuadro 3.3 se
mencionan algunas caracter´ısticas del electro´metro empleado [22].





Voltaje de trabajo (V) ±100−±300
Fuente de alimentacio´n (V) 15 DC
Frecuencia de alimentacio´n (Hz) 50 - 60
Tiempo de coleccio´n (s) 0 - 999
Figura 3.4: Electro´metro Standard Imaging MAX-4000 [21].
3.1.2. Objetos simuladores
La´minas de acr´ılico
Para construir un fantoma homoge´neo que simule la regio´n del to´rax, se utiliza la´minas
de acr´ılico de dimensiones 30× 40 cm2 y diferentes espesores (Figura 3.5). La densidad
de estas la´minas es de aproximadamente ρ = 1,19 g/cm3. Gracias a este disen˜o se puede
obtener una distribucio´n uniforme de la dispersio´n del haz de radiacio´n, los dos´ımetros
OSL se posicionan siempre en la superficie y la C.I dentro de un agujero elaborado
especialmente para evitar algu´n dan˜o [22].
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Figura 3.5: La´minas de acr´ılico que conforman un simulador geome´trico (fantoma homoge´neo).
La´mina de apantallamiento o build-up
Disen˜ado y construido en acr´ılico de espesor e= 1.5 cm, necesario para conseguir el
equilibrio electro´nico. Esta la´mina fue colocada a la salida del colimador. Para casos en
que se realice tratamiento de pacientes es necesario colocar una la´mina de las mismas
caracter´ısticas muy pro´xima al paciente, tal que la dosis requerida en la entrada del
este sea ma´xima.
Discos de plomo
Los discos de plomo son empleados para atenuar el haz de radiacio´n hasta en un 20 %
[3]. Estos son fijados a una la´mina delgada colocada a la salida del colimador. En la
Figura 3.6 se muestran dos discos de plomo (dia´metros 2.5 cm y 3 cm de espesores 4 mm
y 2 mm respectivamente)1, utilizados durante la experiencia, para evaluar finalmente
cual es el espesor adecuado para lograr este porcentaje de atenuacio´n.
Figura 3.6: Discos de plomo utilizados como proteccio´n para atenuar el haz incidente sobre el fantoma
homoge´neo.
1El taman˜o de dia´metro (13.16 cm) proyectado sobre el fantoma (Figura 3.11) cubre necesariamente el a´rea
donde esta´n ubicados los dos´ımetros y la C.I, esto se rige segu´n la Ec. A.6 [3].
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3.1.3. Fuente de radiacio´n
La energ´ıa de 6 MeV necesaria para el proceso de ICT, as´ı como para la evaluacio´n de la
calidad del haz y caracterizacio´n de los detectores OSL, proviene del Acelerador Lineal Mid
Mevatron (Figura 3.7); en el Cuadro 3.4 se mencionan algunas caracter´ısticas importantes de
este equipo [9, 22]:




Modelo Mevatron Mid Energy
Serie 3381.514
Calidad de haz: Fotones (MV) 6
Calidad de haz: Electrones (MeV) 5, 7, 8, 10, 12, 14
Tasa de dosis (cGy/UM) 50, 250
Taman˜o de Campo (cm× cm) 0× 0 - 40× 40
DFS mı´nima (cm) 100
Factor de rendimiento D˙(cGy/UM)ref 0.5
An˜o de instalacio´n Marzo 2001
Ubicacio´n INEN
Figura 3.7: Acelerador Lineal Siemens Medical Mevatron Mid Energy.
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estimar la dosis entregada a un punto situado en el volumen objetivo. Para el tratamiento
de ICT, se elige un punto en el plano medio a lo largo del eje central del haz, como el punto
en el cual la dosis es prescrita. La dosis en plano medio (Dd/2 y D
′
d/2) se calcula tomando la
media aritme´tica de la dosis de entrada y salida corregida por un factor de correccio´n (FC),
ya que la variacio´n de la dosis con la profundidad no es lineal sino exponencial (Fig. B.2) [1].
La proporcio´n de la dosis medida por los dos´ımetros en la entrada y salida se toma como
PDP(d−dm) y pueden ser vistas en las curvas de Porcentaje de Dosis en Profundidad (PDP).
Por lo tanto, la dosis en plano medio (Dd/2) puede ser expresada para cada tratamiento











Donde PDP corresponde al porcentaje de dosis en profundidad medida en condiciones de
ICT usando la C.I. Por definicio´n PDP (dm) = 100, d es el espesor del paciente y d/2 es el
espesor medio [1, 3, 9].
La conversio´n de dosis en plano medio a dosis en cualquier otro punto a lo largo del eje




× PDP (z) (3.3)
donde Dd/2 esta´ dado por la Ec 3.1 [1].
Se puede calcular adema´s los valores de dosis de entrada y salida teo´ricos, conociendo
















× PDP (d− dm) (3.5)
El desarrollo del me´todo de ca´lculo consta de dos partes bien diferenciadas, la primera es
la evaluacio´n de la calidad del haz, evaluacio´n del espesor usado como proteccio´n y obtencio´n
de valores de dosis a lo largo del eje central del haz (Figura 3.8). El arreglo experimental en
ambos casos consta de un conjunto de la´minas de acr´ılico (fantoma homoge´neo), un equipo de
tratamiento (Acelerador Lineal), C.I y dos´ımetros OSL (Figura 3.9). El procedimiento y los
para´metros de tratamiento empleados cuando existe o no transmisio´n parcial se especifican
con ma´s detalle a continuacio´n:
Figura 3.8: Esquema del taman˜o de campo cuadrado y circular proyectado sobre el fantoma
homoge´neo.
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Figura 3.9: Arreglo experimental utilizado para obtener las curvas de PDP y valores de dosis a lo
largo del eje central del haz.
3.2.1. Evaluacio´n de la calidad del haz
Para la evaluacio´n de la calidad del haz es necesario analizar el comportamiento de la curva
”PDP vs d”mostarado en la Figura B.2 (Ver Ape´ndice B). El PDP deriva generalmente de
la relacio´n entre la lectura para una profundidad donde la dosis es ma´xima dm de dosis y
la lectura en cualquiera de las profundidades d (Ec. A.9), medida por la C.I en nC (Ver
Ape´ndice A) [3, 17].
Esto se realiza previo al tratamiento en fantomas de agua o acr´ılico a lo largo del eje
central del haz y relaciona adema´s la dosis y tasa de dosis en algu´n punto de referencia,
as´ı como el tipo de energ´ıa usado para el tratamiento [9].
Por tanto la produccio´n base para una ma´quina de radioterapia (acelerador lineal) es
usualmente expresado como la tasa de dosis para un punto P a una profundidad o espesor
de referencia (a menudo se le conoce como la dosis ma´xima en profundidad dm) [9, 17].
Para llevar a cabo este procedimiento, la C.I debe ser colocada en el centro geome´trico
del fantoma detra´s de un espesor mı´nimo y coincidir con el eje central del haz (Figura 3.10),
tal que despue´s de cada irradiacio´n se agregue un espesor determinado delante de la C.I,
manteniendo siempre un taman˜o de campo (TC)1 y una DFS fijos (Figura 3.9); siguiendo
adema´s las condiciones y para´metros indicados en el Cuadro 3.5 [1, 9, 21].
1El taman˜o de campo 10 × 10 cm2 es elegido a una DFI = 100 cm, para ser proyectado a una DFS = 300
cm con 30 × 30 cm2, esto se rige segu´n la Ec. A.5 (Ver Ape´ndice A) [9].
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Cuadro 3.5: Condiciones y para´metros de irradiacio´n usados durante la evaluacio´n de la calidad del
haz de 6 MV.
Para´metro Valor
Posicio´n del gantry (o) 270
DFS (cm) 300
Espesor inicial (cm) 0.08
Espesor final (cm) 19.25
Taman˜o de campo (cm2) 10 × 10
Tiempo (UM) 100
Figura 3.10: Coincidencia del centro de la C.I con el eje central del haz y el centro geome´trico del
fantoma.
3.2.2. Evaluacio´n del espesor de plomo requerido como proteccio´n
Para determinar el espesor de plomo necesario para atenuar parcialmente el haz de ra-
diacio´n, hasta en un 20 % [3]; se requiere de una C.I ubicada a una DFS fija y de pequen˜os
discos de plomo de diferentes espesores, que van a ser ubicados a la salida del colimador. Para
este caso se requiere que delante de la ca´mara se coloque un espesor mı´nimo de acr´ılico tal
como se muestra en la Figura 3.11. Se realizara´ este procedimiento las veces que sea necesario
hasta obtener el porcentaje de atenuacio´n requerido, relacionado a las lecturas (nC) de la
C.I, siguiendo los para´metros indicados en el Cuadro 3.6 [1, 11].
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Cuadro 3.6: Condiciones y para´metros de irradiacio´n usados para determinar el espesor de plomo
requerido para la atenuacio´n.
Para´metro Valor
Calidad del haz (MV) 6
Posicio´n del gantry (o) 270
DFS (cm) 300
Espesor mı´nimo (cm) 0.08
Taman˜o de campo (cm2) 10 × 10
Tiempo (UM) 100
Figura 3.11: Arreglo experimental utilizado para evaluar el espesor de plomo requerido como protec-
cio´n.
3.2.3. Evaluacio´n de la calidad del haz bajo transmisio´n parcial
Para este caso se analiza la curva ”PDP’ vs d”, esta vez bajo atenuacio´n parcial del
haz. Para este caso se utiliza el mismo sistema experimental (Figura 3.9), so´lo existe una
variacio´n en cuanto a la distribucio´n de espesores delante de la C.I. A continuacio´n se indican
los para´metros que se deben seguir (Cuadro 3.7) [1, 9, 17]:
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Cuadro 3.7: Condiciones y para´metros de irradiacio´n usados durante la evaluacio´n de la calidad del
haz a 6 MV bajo transmisio´n parcial.
Para´metro Valor
Posicio´n del gantry (o) 270
DFS (cm) 300
Espesor inicial (cm) 0.08
Espesor final (cm) 19.30
Espesor de plomo (mm) 4
Taman˜o de campo (cm2) 10 × 10
Tiempo (UM) 100




Una vez evaluada la calidad del haz se procede a obtener valores de dosis en la entrada,
salida y plano medio en condiciones de ICT, para ambos casos. El sistema experimental
consiste en la ubicacio´n de la C.I en el centro del fantoma y los dos´ımetros OSL en la
superficie de entrada y salida (Figura 3.9), separados inicialmente por un espesor mı´nimo.
Luego de cada irradiacio´n se van agregando iguales espesores a ambos lados y los dos´ımetros
OSL son cambiados continuamente.
Se tiene en cuenta adema´s que a la salida del colimador se coloco´ una la´mina de apan-
tallamiento de 1.5 cm para eliminar la regio´n de acumulacio´n o buid-up, permitie´ndo que la
dosis recibida por el dos´ımetro de la entrada sea ma´xima salvo algunas correcciones consider-
adas posteriormente en los ca´lculos debido a que era necesario colocar la la´mina ma´s pro´xima
al fantoma como sea har´ıa en un caso real con pacientes.
Cuando se necesito´ medir los valores de dosis bajo transmisio´n parcial se realizo´ el mismo
procedimiento pero se coloco´ el espesor de plomo ya calculado anteriormente unida a la la´mina
de apantallamiento, todo este procedimiento se realizo´ siguiendo los para´metros especificados
en el Cuadro 3.8 [1]:
50
Cuadro 3.8: Condiciones y para´metros de irradiacio´n usados durante una dosimetr´ıa in vivo sobre
un fantoma homoge´neo para determinar las lecturas de los dos´ımetros OSL.
Para´metro Valor
Calidad del haz (MV) 6
Posicio´n del gantry (o) 270
DFS (cm) 300
Espesor inicial (cm) 6.70
Espesor final (cm) 22.80
Taman˜o de campo (cm2) 10× 10
Tiempo (UM) 100
Espesor de plomo (mm) 4
La´mina de apantallamiento (cm) 1.5
Temperatura (oC) 27.20
Presio´n (kPa) 99.77
3.2.5. Me´todo para obtener valores de dosis por medio de los detectores
OSL
Luego que los detectores nanodot han sido previamente caracterizados e irradiados sigu-
iendo las condiciones indicadas en el Cuadro 3.8, son le´ıdos y esta lectura es corregida por al-
gunos factores de calibracio´n mostrados en el Cuadro 3.9, ya que las condiciones de tratamien-
to no son las mismas que las condiciones de caracterizacio´n con respecto a los para´metros
utilizados en ambos casos, tales como la DFS, taman˜o de campo, tasa de dosis, nu´mero de
unidades monitor y posicio´n del gantry (Ver Ape´ndice C)[1, 18, 19].
Los dos´ımetros se calibran comparando su respuesta con la dosis determinada con la C.I
situada en el centro del campo y a la profundidad del ma´ximo de dosis. El factor de calibracio´n





Donde Dci es la dosis determinada por la C.I y Lnanodot es la lectura del detector nanodot
[20].
Puesto que la sensibilidad de los detectores depende de la tasa de dosis, de la energ´ıa y de la
temperatura, cuando las condiciones de medida difieran de las condiciones de caracterizacio´n
se debera´n aplicar factores de correccio´n para obtener la dosis a partir de la lectura del
detector. As´ı, se debera´n determinar los factores de correccio´n por uso (Fuso), por tasa de
dosis (Ftasa), por distancia (Fdis), por energ´ıa (Fene), por a´ngulo de incidencia con respecto
al eje central del (Fang) y debido al uso del lector MicroStar (FµStar) [20]. Por tanto la dosis
medida por el detector vendra´ dada, por la siguiente expresio´n (Ec. 3.7):
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D = L · Fcal ·ΠFi (3.7)
donde L es la lectura del dos´ımetro OSL, Fcal es su factor de calibracio´n y ΠFi es el
producto de todos los factores de correccio´n [19, 20].










3.2.6. Ca´lculo de D1/2 experimental segu´n el protocolo N
o
398
Es importante tener en cuenta en primer lugar las lecturas de la C.I, cuando es irradiada
junto a los dos´ımetros siguiendo los para´metros indicados en el Cuadro 3.10, posteriormente
se aplican una serie de para´metros para determinar valores de dosis:
Cuadro 3.10: Condiciones y para´metros de irradiacio´n usados durante dosimetr´ıa in vivo aplicada a
un fantoma homoge´neo para determinar D1/2 experimental a partir de las lecturas de la C.I
Para´metro Valor
Calidad del haz (MV) 6
Posicio´n del gantry (o) 270
DFS (cm) 300
Espesor inicial (cm) 6.70
Espesor final (cm) 22.80
Taman˜o de campo (cm2) 10× 10
Tiempo (UM) 100
Espesor de plomo (mm) 4
Temperatura (oC) 27.20
Para determinar la dosis en plano medio experimental es necesario contar con las lecturas




dondeMQ [nC] es la lectura de la C.I, que incluye el producto Πki de factores de correccio´n
por las magnitudes de influencia, ND,w,Qo [Gy/nC] es el factor de calibracio´n y kQ,Qo es el
factor de correccio´n que tiene en cuenta la diferencia entre la calidad del haz de referencia,
Qo, y la calidad real utilizada para el tratamiento Q (Este valor es cercano a 1) [23], entonces:
MQ =MQ′Πki (3.9)
Correccio´n por magnitudes de influencia
El factor de calibracio´n de una C.I es va´lido so´lo para las condiciones de referencia que
se aplican en la calibracio´n. Cualquier desviacio´n de las condiciones de referencia deber´ıa
corregirse utilizando los factores adecuados. En lo que sigue analizara´ aquellos factores de
correccio´n, representados en el producto Πki [9, 23].
•Presio´n, temperatura y humedad (kPT )
Como la C.I utilizada ha sido abierta al aire, la masa de aire en el volumen de la cavidad
esta´ sujeta a variaciones atmosfe´ricas. Para esto debera´ aplicarse el factor de correccio´n kPT
para convertir la masa de aire de la cavidad a las condiciones de referencia, tal como se
especifica en la Ec. 3.10 [9, 23]:
kTP =






Donde P y T son la presio´n del aire de la cavidad y su temperatura, respectivamente,
durante la medida, y Po y To son los valores de referencia (generalmente 101, 3 kPa y 20
oC).
La temperatura del aire en la cavidad de la C.I se tomara´ como la existente en el fantoma
[23].
•Calibracio´n del electro´metro (kelec)
Si la ca´mara de ionizacio´n y el electro´metro se calibran conjuntamente, entonces el factor
de calibracio´n combinado, ND,w,Qo , se dara´ normalmente en unidades de Gy/div o Gy/nC
(dependiendo de la lectura del electro´metro) y no se requerira´ un factor de calibracio´n kelec
separado para el electro´metro. En este caso, el valor de kelec es igual a uno (adimensional)
[23].
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•Efecto de polaridad (kpol)
Cuando una ca´mara se utiliza en un haz que produce un efecto de polarizacio´n no des-
preciable, la lectura real se toma como el valor medio de los valores absolutos de las lecturas
obtenidas en ambas polaridades. Para el uso rutinario de una determinada ca´mara de ion-
izacio´n, normalmente se adoptan una tensio´n de coleccio´n y una polaridad determinadas. Sin
embargo, mediante el uso de un factor de correccio´n se puede tener en cuenta el efecto de
utilizar tensiones de coleccio´n de polaridad opuesta en la lectura de la ca´mara para cada





dondeM+ yM− son las lecturas del electro´metro obtenidas con polaridad positiva y neg-
ativa respectivamente, y M es la lectura del electro´metro obtenida con la polaridad utilizada
de forma rutinaria (positiva o negativa) [23].
•Recombinacio´n de iones (ks)
La coleccio´n incompleta de cargas en la cavidad de una ca´mara de ionizacio´n debida a
la recombinacio´n de iones requiere el uso de un factor de correccio´n, ks. Tienen lugar dos
efectos independientes: (i) la recombinacio´n de iones formados por trayectorias separadas de
part´ıculas ionizantes, que se conoce como recombinacio´n general (o volume´trica), que depende
de la densidad de las part´ıculas ionizantes y por consiguiente de la tasa de dosis; y (ii) la
recombinacio´n de iones formados por una sola trayectoria de part´ıcula ionizante, conocida
como recombinacio´n inicial, que es independiente de la tasa de dosis. Ambos efectos dependen







donde M1 y M2 son los valores medidos de las cargas colectadas, con las tensiones V1 y
V2 respectivamente, los cuales son medidas en las mismas condiciones de irradiacio´n [23].
•Uso de fantoma de acr´ılico (kf)
Cuando se trabaja con un material diferente al agua como el acr´ılico, es necesario rela-
cionar el coeficiente de absorcio´n masa-energ´ıa del agua ( ¯µenρ )
med
air = 1,111 utilizado como
referencia en sistemas de calibracio´n y dosimetr´ıa de fotones (Haz de fotones de 6 MV, En-
erg´ıa efectiva ≈ 2 MeV), con el coeficiente ( ¯µenρ )
med
air = 1,078 del acr´ılico. La razo´n de ambos
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se expresar´ıa como el Factor de Correccio´n del acr´ılico kf = 1,031 el cual debe ser inclu´ıdo
necesariamente en el producto de factores de correccio´n, para determinar valores de dosis
(Ape´ndice A-7, F. Khan) [11].
Por tanto para finalizar con el ca´lculo de dosis a partir de la lectura C.I, se aplican los
siguientes factores de correccio´n:










3.3.1. Valores de PDP
Los resultados mostrados en el Cuadro 3.12 son registrados por la C.I a distintas profun-
didades, esto permite elaborar la curva ”PDP vs d 2a la vez evaluar la calidad del haz por
medio de la gra´fica mostrada en la Figura 3.11.
Cuadro 3.12: Valores de PDP para distintos espesores.
No d (cm) M (nC) PDP (%)
1 0.08 0.28 77.78
2 0.63 0.34 94.44
3 1.13 0.36 100
4 1.57 0.36 100
5 2.01 0.35 97.22
6 2.47 0.34 94.44
7 3.47 0.34 94.44
8 4.37 0.33 91.67
9 5.37 0.32 88.89
10 6.34 0.31 86.11
11 7.28 0.30 83.33
12 8.19 0.29 80.56
13 9.09 0.28 77.78
14 11.02 0.26 72.22
15 12.90 0.24 66.67
16 14.87 0.22 61.10
17 17.19 0.20 55.60
18 19.25 0.19 52.80
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Figura 3.12: Curva de PDP en un fantoma homoge´neo a lo largo del eje central, con un TC =
10× 10 cm2 y a una DFS = 300 cm, para un haz de fotones de energ´ıa 6 MV.
3.3.2. Valores de dosis obtenidos sin proteccio´n
En el Cuadro 3.13 se muestran los valores de dosis (cGy) obtenidos de las lecturas cor-
respondientes a los dos´ımetros OSL y los valores de dosis (cGy) tomados por la C.I ubicada
siempre en plano medio (d/2).
Los valores de dosis De y Ds son lecturas directas, salvo algunos factores de correcio´n
y calibracio´n que deben aplicarse con respecto a la situacio´n de referencia (Ec. 3.7) [1]. El
valor de dosis experimental Dd/2 se obtiene de la lectura de la C.I en nC que es convertida
a valores de dosis aplicando el Protocolo No 398 de la OIEA,2005 (Ec 3.8) [23].
Cuadro 3.13: Valores de dosis registrados por los dos´ımetros OSL y la C.I in vivo.
Espesor del fantoma Dos´ımetros OSL C.I
No d (cm) d/2 (cm) De (cGy) Ds (cGy) M (nC) Dd/2 (cGy)
1 6.70 3.35 10.20 9.14 0.33 10.08
2 8.50 4.25 10.37 8.73 0.32 9.77
3 10.37 5.185 10.45 8.22 0.32 9.77
4 12.31 6.155 10.72 7.83 0.31 9.46
5 16.24 8.12 11.13 6.85 0.30 9.16
6 20.02 10.01 11.06 5.82 0.28 8.55
7 22.80 11.40 10.69 5.11 0.26 7.94
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3.3.3. Porcentaje de atenuacio´n parcial del haz de radiacio´n
En el Cuadro 3.14 se muestran los porcentajes de atenuacio´n correspondientes, segu´n los
espesores de plomo evaluados con respecto a la primera lectura en la que la C.I es irradiada
sin ninguna proteccio´n.
Cuadro 3.14: Evaluacio´n del espesor de plomo requerido para atenuar el haz parcialmente.
No e (mm) M (nC) Atenuacio´n (%)
1 0 0.22 0
2 2 0.19 13.64
3 4 0.17 22.72
3.3.4. Valores de PDP’
Los resultados mostrados en el Cuadro 3.15 son registrados por la C.I a distintas profun-
didades y bajo transmisio´n parcial, esto permite elaborar la curva ”PDP’ vs d”por medio de
la gra´fica mostrada en la Figura 3.12 y a la vez evaluar la calidad del haz.
Cuadro 3.15: Valores de PDP para distintos espesores bajo una transmisio´n parcial del haz.
No d (cm) M (nC) PDP’ (%)
1 0.08 0.22 95.7
2 1.08 0.23 100
3 1.59 0.23 100
4 2.56 0.22 95.67
5 3.46 0.22 95.67
6 5.27 0.21 91.33
7 7.21 0.20 87.0
8 9.15 0.18 78.33
9 11.17 0.17 73.89
10 12.94 0.16 69.56
11 15.18 0.14 60.89
13 19.30 0.12 52.22
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Figura 3.13: Curva de PDP en un fantoma homoge´neo a lo largo del eje central, bajo transmisio´n
parcial; con un TC = 10× 10 cm2 y a una DFS = 300 cm, para un haz de fotones de energ´ıa 6 MV.
3.3.5. Valores de dosis obtenidos con proteccio´n
En el Cuadro 3.16 se muestran los valores de dosis (cGy) obtenidos de las lecturas cor-
respondientes a los dos´ımetros OSL y los valores de dosis (cGy) tomados por la C.I ubicada
siempre en plano medio (d/2) [1].
Los valores de dosis D′e y D
′
s son lecturas directas, salvo algunos factores de correcio´n
y calibracio´n que deben aplicarse con respecto a la situacio´n de referencia (Ec. 3.7) [1]. El
valor de dosis experimental D′d/2 se obtiene de la lectura de la C.I en nC que es convertida
a valores de dosis aplicando el Protocolo No 398 de la OIEA, 2005 (Ec 3.8) [23].
Cuadro 3.16: Valores de dosis registrados por la ca´mara de ionizacio´n y los dos´ımetros OSL, bajo
transmisio´n parcial del haz.
Espesor del fantoma Dos´ımetros OSL C.I
No d (cm) d/2 (cm) D′e (cGy) D
′
s (cGy) M (nC) D
′
d/2 (cGy)
1 6.70 3.35 8.51 7.67 0.26 7.94
2 8.50 4.25 8.42 7.11 0.26 7.94
3 10.37 5.185 8.21 6.44 0.25 7.63
4 12.31 6.155 8.52 6.25 0.25 7.63
5 16.24 8.12 8.37 5.20 0.24 7.33
6 20.02 10.01 8.51 4.71 0.23 7.02




1. La dosimetr´ıa necesaria para una ICT es dif´ıcil de modelar en cuanto a planificacio´n
de tratamiento, ya que el cuerpo entero es una geometr´ıa irregular y no se encuentran
disponibles todos los datos del paciente. Una de las alternativas para contrarrestar este
tipo de dificultades es recurrir al uso de la dosimetr´ıa in vivo, primero como herramienta
de la garant´ıa de calidad en tratamientos con radioterapia y segundo para determinar
la dosis durante ICT con el uso de algoritmos, detectores y fantomas homoge´neos, para
ser aplicado posteriormente en casos reales [1].
2. Se sabe que el equipo utilizado emite haces de fotones de 6 MV (Energ´ıa nominal),
pero segu´n como se muestra en la Figura 2.3 (b) el espectro polienerge´tico esta´ repre-
sentado por fotones Bremsstrahlung, el cual indicar´ıa que la energ´ıa efectiva que reciba
el fantoma o el paciente en caso de una aplicacio´n ser´ıa de 2.7 MeV aproximadamente
[11].
3. En el Capitulo 2 se realizaron los ca´lculos respectivos en cuanto a planificacio´n de
tratamiento, a fin de adaptar la te´cnica de radioterapia esta´ndar a una te´cnica de
ICT bilateral, para el caso de una regio´n homoge´nea (to´rax) (Figura 2.13). Conociendo
el valor de la dosis prescrita en plano medio, se obtuvo una desviacio´n de 0.93 %
con respecto a los pulmones, y una desviacio´n de 3.63 % con respecto a las dosis en
la entrada y salida, para ambos casos. Los valores de desviacio´n mostrados se deben
principalmente a que no se consideraron algunos factores de correccio´n para este ca´lculo;
por otro lado las distancias entre los pulmones y plano medio as´ı como el dia´metro del
to´rax son valores referenciales [16].
4. Cuando se realizo´ la evaluacio´n de la calidad del haz aplicando los resultados de PDP
mostrados en la Figura 3.11, se observa que la dosis absorbida por el fantoma alcanzo´ su
ma´ximo valor entre las profundidades 1.13 y 1.57 cm, estos valores son aceptables ya
que para el caso de un haz de 6 MV, la dosis es ma´xima a una profundidad de 1.5 cm
(Cuadro 2.1). Esta variacio´n se debe a que las condiciones dosime´tricas difieren de las
de una te´cnica esta´ndar, en cuanto a las profundidades donde se ubica la C.I, tipo de
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fantoma, taman˜o de campo y DFS usados en casos de ICT [9].
5. En la Figura 3.11 se muestra tambie´n una disminucio´n de la dosis en forma exponencial,
a medida que aumenta la profundidad, pero de forma ma´s pronunciada al ser comparada
con la curva de PDP (Figura B.2), debido a que en la entrada del fantoma se fija un
campo ma´s amplio, por tanto existe mayor nu´mero de interacciones que contribuyen a
la dosis depositada en el volumen. Entre otros efectos se considera lo que implica un
haz divergente a mayores profundidades, la atenuacio´n generada por el fantoma y los
espesores asignados entre cada irradiacio´n [9].
6. Para el caso en el que se evaluo´ la calidad del haz bajo transmisio´n parcial aplicando los
resultados de PDP’ mostrados en la Figura 3.12, se observa que entre las profundidades
1.09 y 1.59 cm, la dosis absorbida por el fantoma alcanzo´ su ma´ximo valor, se asume que
este rango es aceptable para el caso de un haz de 6 MV (Cuadro 2.1). Al comparar las
gra´ficas (Figura 3.11 y Figura 3.12) se observa el mismo decaimiento exponencial ya que
se siguen los mismos para´metros, salvo algunos puntos que se encuentran ma´s dispersos
para ciertos espesores, esto es debido principalmente a que la proteccio´n de plomo
colocada delante del fantoma, produce mayores efectos de dispersio´n, por consiguiente
esto genera una disminucio´n de la tasa de dosis y un cambio en la calidad del haz de
radiacio´n. Otros posibles efectos que podr´ıan tambie´n considerarse es la influencia de
la divergencia del haz a mayores profundidades, la atenuacio´n generada por el fantoma
y los espesores asignados entre cada irradiacio´n [1, 9].
7. La curva de PDP’ (Figura 3.12) podr´ıa ser utilizada como referencia ante algu´n caso
en el que se evalu´e la calidad del haz bajo transmisio´n parcial [9].
8. En el Cuadro 4.1 se muestra la comparacio´n entre los valores Dd/2 calculado y el medido
por la C.I as´ı como el respectivo porcentaje de desviacio´n. Para realizar esta compara-
cio´n se tiene en cuenta que el valor experimental es una lectura directa bajo algunos
factores de correccio´n y el valor teo´rico es obtenido aplicando el algoritmo (Ecs. 3.1 y
3.2). Al comparar entre este valor y el tomado por la C.I, las desviaciones obtenidas
alcanzan un ma´ximo de 4.58 %, encontra´ndose dentro del ± 5% establecido [1, 3].
Cuadro 4.1: Comparacio´n entre valores de dosis en plano medio teo´rico y experimental.
No d d/2 FC Dd/2(alg) Dd/2(C.I) Desviacio´n
(cm) (cm) (cGy) (cGy) (%)
1 6.70 3.35 0.999 9.66 10.08 - 4.31
2 8.50 4.25 1.000 9.55 9.77 - 2.31
3 10.37 5.185 1.001 9.34 9.77 - 4.58
4 12.31 6.155 1.001 9.28 9.46 - 1.95
5 16.24 8.12 1.002 9.01 9.16 - 1.69
6 20.02 10.01 0.983 8.30 8.55 - 3.04
7 22.80 11.40 0.962 7.60 7.94 - 4.42
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9. Se puede conseguir un porcentaje de desviacio´n reducido si se inicia el procedimiento
de dosimetr´ıa in vivo calibrando correctamente los dos´ımetros en la entrada y salida del
haz en condiciones de ICT, ya que si se utiliza el factor de calibracio´n correspondiente
al dos´ımetro que esta´ en la entrada al dos´ımetro colocado en la salida del haz, implica
una sobreestimacio´n de la dosis. Adema´s dependiendo de la magnitud de los errores que
se quieran detectar, la calibracio´n de los dos´ımetros debera´ ser ma´s o menos exhaustiva.
Por otro lado se suman otros posibles efectos como la influencia de la divergencia del haz
a mayores profundidades, la eleccio´n de espesores en forma arbitraria y la atenuacio´n
generada por el fantoma [3].
10. Para realizar mediciones de dosis bajo transmisio´n parcial es necesario primero eval-
uar el porcentaje de atenuacio´n correspondiente al espesor de plomo requerido como
proteccio´n. En este trabajo se evalu´o el porcentaje de atenuacio´n producido por dos
espesores distintos (Cuadro 3.14), logra´ndose una atenuacio´n del 22.72 % detra´s de 4
mm de plomo. Las consecuencias de este exceso, generan una reduccio´n de la tasa de
dosis a lo largo del eje central, menor sensibilidad en el dos´ımetro y mayores efectos de
dispersio´n. Una opcio´n para obtener un 20 % de atenuacio´n durante el procedimiento es
optar por evaluar otros espesores; por ejemplo con 3.5 mm de plomo aproximadamente,
se podr´ıa conseguir este resultado [3].
11. El algoritmo propuesto (Ec. 3.1), tambie´n resulta u´til para obtener de forma inmediata
valores de dosis en l´ınea media bajo transmisio´n parcial (D′d/2), a partir de los valores
de dosis tomados en la entrada y salida del fantoma y de los factores de correccio´n
FC’. Cuando se realizo´ una comparacio´n entre el valor de dosis calculado y el tomado
por la C.I ubicada en esta posicio´n, se tuvo como resultado una desviacio´n ma´xima del
8.94 % (Cuadro 4.2), y se encuentra dentro del ± 10% de desviacio´n establecido. Estas
desviaciones son del mismo orden que el error experimental [3, 23].
Cuadro 4.2: Comparacio´n de las dosis en plano medio, teo´rica y experimental bajo transmisio´n parcial
del haz.
No d d/2 FC’ D′d/2(alg) D
′
d/2(C.I) Desviacio´n
(cm) (cm) (cGy) (cGy) (%)
1 6.70 3.35 1.011 8.18 7.94 + 2.92
2 8.50 4.25 1.007 7.82 7.94 - 1.53
3 10.37 5.185 1.004 7.35 7.63 - 3.82
4 12.31 6.155 0.997 7.36 7.63 - 3.69
5 16.24 8.12 0.993 6.74 7.33 - 8.79
6 20.02 10.01 0.975 6.45 7.02 - 8.94
7 22.80 11.40 0.952 6.27 6.72 - 7.09
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12. Las principales causas de obtener un porcentaje de desviacio´n alto cuando se uso´ pro-
teccio´n, es debido a que el a´rea proyectada sobre el fantoma (dia´metro = 13.16 cm)
protegio´ necesariamente la regio´n donde se ubicaron los detectores a lo largo del eje
central del haz, el resto del fantoma queda expuesto a todo tipo de interacciones y
dispersiones producidas por la influencia del haz divergente, la eleccio´n de espesores
en forma arbitraria, la atenuacio´n del propio fantoma y el uso de una proteccio´n de
mayor espesor. Por otro lado los dos´ımetros que miden la dosis in vivo detra´s de la
proteccio´n de plomo necesitan una calibracio´n espec´ıfica ya que en este caso se utiliza
el mismo factor de calibracio´n para ambos dos´ımetros ubicados en la entrada y salida
del fantoma, generando un infraestimacio´n de la dosis. Se produce una infraestimacio´n
cuando detra´s de la proteccio´n hay una disminucio´n de la tasa de dosis y un cambio en
la calidad del haz de radiacio´n, por tanto el dos´ımetro presenta menor sensibilidad [1,
9].
13. Se opto´ por reconstruir un gra´fica basada en la relacio´n entre los valores de dosis De,
Ds y Dd/2 mostrados en el Cuadro 4.3, con la finalidad de analizar la distribucio´n de
la dosis a la largo del eje central. Por medio de la gra´fica mostrada en la Figura 4.1 la
cual muestra que la relacio´n entre los valores de dosis Dd/2 y De incrementa en forma
constante de mayores a menores espesores con respecto a la relacio´n entre los valores
de dosis De y Ds. Estos datos se ajustan perfectamente a una recta permitiendo se
aplicados en casos reales y obtener valores de dosis en plano medio a partir de las dosis
de entrada y salida; independiente del espesor y edad del paciente [1].
Cuadro 4.3: Relaciones entre la dosis en plano medio y las dosis en la entrada y salida del fantoma.
No d d/2 De Ds Dd/2 Dd/2/De Ds/De
(cm) (cm) (cGy) (cGy) (cGy)
1 6.70 3.35 10.20 9.14 10.08 0.988 0.896
2 8.50 4.25 10.37 8.73 9.77 0.942 0.842
3 10.37 5.185 10.45 8.22 9.77 0.935 0.787
4 12.31 6.155 10.72 7.83 9.46 0.883 0.730
5 16.24 8.12 11.13 6.85 9.16 0.823 0.616
6 20.02 10.01 11.11 5.82 8.55 0.770 0.524
7 22.80 11.40 10.69 5.11 7.94 0.742 0.478
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Figura 4.1: Dd/2/De como una funcio´n de Ds/De. Dd/2, De y Ds son obtenidos en forma experi-
mental.





en el Cuadro 4.4 con la misma finalidad de analizar la distribucio´n de la dosis a la largo
del eje central pero esta vez bajo transmisio´n parcial. La gra´fica mostrada en la Figura
4.2 muestra que la relacio´n entre los valores de dosis D′d/2 y D
′
e incrementa de mayores
a menores espesores con respecto a la relacio´n entre los valores de dosis D′e y D
′
s pero
en forma distorsionada debido a los efectos de dispersio´n y reduccio´n de la tasa de dosis
causados por la proteccio´n plomada. Estos datos se ajustan a una ecuacio´n polinomial
y tambie´n pueden utilizarse como referencia para identificar fa´cilmente valores de dosis
en plano medio conociendo las dosis de entrada y salida; independiente del espesor del
paciente para casos de proteccio´n de o´rganos cr´ıticos.
Cuadro 4.4: Relaciones entre la dosis en plano medio y las dosis en la entrada y salida del fantoma,
bajo transmisio´n parcial.













(cm) (cm) (cGy) (cGy) (cGy)
1 6.70 3.35 8.51 7.67 7.94 0.933 0.902
2 8.50 4.25 8.42 7.11 7.94 0.943 0.845
3 10.37 5.185 8.21 6.44 7.63 0.930 0.785
4 12.31 6.155 8.52 6.25 7.63 0.896 0.734
5 16.24 8.12 8.37 5.20 7.33 0.876 0.622
6 20.02 10.01 8.51 4.56 7.02 0.825 0.553














s son obtenidos en forma experi-
mental, bajo transmisio´n parcial.
15. Finalmente teniendo como referencia las curvas espec´ıficas (Figuras 4.1 y 4.2) que con-
sideran valores de dosis de entrada, salida y plano medio, el nu´mero de UM calculado
segu´n la dosis prescrita (Ec. 2.39) y los para´metros dosime´tricos mencionados en la




1. Para realizar el ca´lculo de dosis en plano medio aplicando el me´todo de dosimetr´ıa
in vivo, fue necesario considerar en primer lugar, que las condiciones dosime´tricas,
difer´ıan de las usadas en te´cnicas de radioterapia esta´ndar; y estaban relacionadas a
los para´metros de tratamiento y a la implementacio´n del sistema de dosimetr´ıa in vivo
que sustituye al proceso de planificacio´n de tratamiento.
2. La curva de ”PDP vs d”(Figura 3.11), representa el proceso de evaluacio´n de la calidad
del haz en condiciones de ICT, observa´ndose que entre las profundidades 1.13 y 1.57
cm, la dosis absorbida por el fantoma alcanza su ma´ximo valor. Al comparar esta
curva con el gra´fico de la Figura B.2, se observaron algunos valores dispersos, esto se
dio´ principalmente a que las condiciones dosime´tricas difieren de las de una te´cnica
esta´ndar, en cuanto a las profundidades donde se ubica la C.I, tipo de fantoma, taman˜o
de campo y DFS usados en casos de ICT.
3. La evaluacio´n de la calidad del haz bajo transmisio´n parcial mostrado en la curva de
”PDP’ vs d”(Figura 3.12), no solo se ve afectada por realizarse en condiciones dosime´tri-
cas diferentes a las usuales sino tambie´n al uso de una proteccio´n plomada, que afecta
negativamente la salida del haz, produciendo mayores efectos de dispersio´n, que influyen
en la disminucio´n de la tasa de dosis.
4. Otros puntos que tambie´n deber´ıan considerarse, es el empleo de mayores datos de
entrada y la reconstruccio´n del fantoma en forma ma´s adecuada; es decir tomar las
medidas de PDP asignando espesores correlativos entre cada medicio´n tal como se
realiza en programas de control de calidad con fantomas de agua. Todo esto permitir´ıa
el uso de factores de correccio´n (FC) adecuados que se emplear´ıan posteriormente en el
ca´lculo de dosis en plano medio.
5. El algoritmo propuesto en el presente trabajo ha sido utilizado de manera satisfactoria
para ambos casos, pudie´ndose observar una desviacio´n ma´xima de 4.58 % cuando no se
utilizo´ proteccio´n, resultado que se encuentra dentro del l´ımite establecido; por otro lado
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cuando se uso´ proteccio´n, la desviacio´n alcanzo´ un ma´ximo de 8.94 %. Las causas que
generan este alto porcentaje y una sobreestimacio´n o infraestimacio´n de la dosis es que
no se aplicaron los factores de correccio´n adecuados segu´n la ubicacio´n de los dos´ımetros,
adema´s de una calibracio´n espec´ıfica que influye en la sensibilidad del dos´ımetro. Otros
efectos que tambie´n deben considerarse es la influencia de la divergencia del haz a
mayores profundidades, incremento del taman˜o de campo, factores de atenuacio´n y
dispersio´n generados por el fantoma y el uso de proteccio´n plomada.
6. El porcentaje de atenuacio´n 22.72 %, supera el estipulado por el protocolo (20 %),
esto conllevo´ a un aumento en la perturbacio´n del haz, mayores efectos de dispersio´n
y por tanto una reduccio´n de la dosis absorbida por el fantoma, generando mayores
desviaciones con respecto a los resultados. Las consecuencias de este exceso requieren
de un factor de calibracio´n que dependa del espesor de los discos de plomo en todas las
mediciones.
7. Teniendo como resultado porcentajes de desviacio´n que no superaron el ±10%, se puede
optar por el uso de este algoritmo, y por tanto el uso de dos´ımetros OSL durante la
dosimetr´ıa in vivo, ya que permite desarrollar un me´todo dosime´trico alternativo, para
el ca´lculo de dosis en plano medio; independiente del espesor y la edad del paciente;




utilizados durante una ICT
A.1. Distancia Fuente-Superficie (DFS)
El flujo de fotones emitidos por una fuente puntual de radiacio´n var´ıa inversamente con
el cuadrado de la distancia a la fuente. Aunque la fuente cl´ınica para terapia de haz externo
tiene un taman˜o finito, la distancia fuente-superficie suele ser (DFS≥ 80 cm) de modo que las
dimensiones de la fuente no son de importancia cuando se relaciona la variacio´n de fluencia de
los fotones con la distancia. En otras palabras, la fuente puede ser considerada como un punto
a grandes distancias fuente-superficie. As´ı, la tasa de exposicio´n o ”tasa de dosis en el espa-
cio libre”de una fuente var´ıa inversamente con el cuadrado de la distancia (Figura A.1) [9, 17].
En la pra´ctica, la tasa de dosis disminuye con la distancia, la DFS, se fija de tal manera
que proporciona un compromiso entre la tasa de dosis y el porcentaje de dosis en profundidad.
En el caso de ICT se utiliza una (DFS≥ 300 cm) tal que el taman˜o de campo abarque toda
el a´rea de irradiacio´n, para cubrir la longitud del paciente [2, 9].
A.2. Distancia Fuente-Isocentro (DFI)
Cuando se aplican varios campos para el tratamiento de un tumor en particular dentro
del paciente, se utiliza una DFI fija (isoce´ntrico). La mayor´ıa de las unidades de megavoltaje
se montan con una DFI de 80 cm, o ma´s comunmente 100 cm. En contraste, la DFS relaciona
las distribuciones de PDP; y la DFI fija relaciona otras funciones, la ma´s comu´n la RTM en
el fantoma, para los ca´lculos dosime´tricos [9, 17].
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A.3. Ley del Inverso Cuadrado con la Distancia (ICD)
La intensidad de una haz de fotones que se propaga a trave´s del aire o vac´ıo se rige por la
ley del ICD [3]. En radioterapia con haces externos, se asume frecuentemente que las fuentes
de fotones son puntuales y que los haces producidos son divergentes, tal como se muestra
esquema´ticamente en la Figura A.1 Si se considera una fuente puntual de fotones S y un
taman˜o de campo cuadrado de lado a (a´rea A = a2) a una distancia fa de la fuente. A una
distancia fb se tiene un taman˜o de campo cuadrado de lado b (a´rea B = b
2), ambos taman˜os















Donde β es el a´ngulo entre el haz del eje central y el haz del borde geome´trico.
Figura A.1: Haz de fotones divergentes originado en una fuente puntual de fotones. A una distancia
fa desde la fuente S el taman˜o de campo es A = a
2, y a una distancia fb el taman˜o de campo es
B = b2 [9].
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La fuente puntual S produce una fluencia de fotones φA a una distancia fa y una fluencia
de fotones φB a una distancia fb, donde el nu´mero total de fotones Ntot que atravieza el a´rea
A es igual al nu´mero de fotones que atravieza el a´rea B (se asume que no existe interaccio´n
de fotones con el aire entre las a´reas A y B), entonces se puede escribir como [9]:















La fluencia de fotones es, pues, inversamente proporcional al cuadrado de la distancia a
la fuente [9, 17].
A.4. Taman˜o de Campo del haz de radiacio´n (TC)
El taman˜o de campo puede ser especificado tanto geome´tricamnte como dosime´tricamente.
El taman˜o de campo geome´trico es definido como ”la proyeccio´n sobre un plano perpendicular
al eje del haz, que dista del extremo del colimador, visto desde el centro delantero de la fuente”.
Esta definicio´n usulmente corresponde al campo definido por la luz localizadora, dispuesta
como una fuente puntual de luz que se encuentra en el centro de la superficie frontal de la
fuente de radiacio´n.
Para un campo suficientemente pequen˜o se puede asumir que la dosis en profundidad en
un punto es efectivamente el resultado de la radiacio´n primaria. Pero cuando el taman˜o de
campo se incrementa, la contribucio´n de radiacio´n dispersa incrementa la dosis absorbida.
Los haces usados en radioterapia, presentan varias formas y taman˜os que usualmente
representan un compromiso entre la forma del blanco de radiacio´n real y la necesidad de
simplicidad y eficiencia en la conformacio´n del haz.
Cualquier campo de radiacio´n arbitrario puede convertirse en un campo equivalente
cuadrado, lo que significa que el campo arbitrario y el campo equivalente cuadrado se car-
acterizan por poseer para´metros del haz y funciones similares que son de importancia en la
dosimetr´ıa de la radiacio´n.
Un campo rectangular arbitrario de lados a y b como se utiliza en un caso de ICT, puede
ser aproximadamente equivalente al campo de radiacio´n cuadrado cuyos lados corresponder´ıan













A.5. Porcentaje de Dosis en Profundidad (PDP)
El porcentaje de dosis en profundidad (ma´s alla´ de la profundidad donde la dosis es
ma´xima) aumenta con la energ´ıa del haz. Si se usan haces de alta energ´ıa con un poder
de penetracio´n alto, se obtiene por tanto un porcentaje de dosis en profundidad alto. La
variacio´n del porcentaje de dosis en profundidad esta´ gobernado aproximadamente por la
atenuacio´n exponencial. Por tanto, la calidad del haz expresada en funcio´n del porcentaje de
dosis en profundidad depende del coeficiente de atenuacio´n total µ. A medida que disminuye
el µ, el haz es ma´s penetrante, resultando un porcentaje de dosis en profundidad alto para
cualquier profundidad ma´s alla´ de la regio´n de acumulacio´n (Figura A.2) [9, 16, 17, 24].
Figura A.2: Geometr´ıa usada para definir y medir el PDP(d, A, DFS, E). El punto Q es un punto
arbitrario ubicado en el eje central a una profundidad d, el punto P esta´ ubicado en el eje central a
una profundidad de referencia dm donde la dosis es ma´xima. El taman˜o de campo A es definido en la
superficie del fantoma [9].
Una forma de caracterizar la distribucio´n de dosis en el eje central es la normalizacio´n de
dosis en profundidad con respecto a la dosis a una profundidad de referencia. El porcentaje de
dosis en profundidad se puede definir como el cociente, expresado como porcentaje de la dosis
absorbida a cualquier profundidad d con respecto a la dosis absorbida a una profundidad de
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referencia fija dm (Figura A.2) [9].














Se produce un incremento del PDP a medida que incrementa el taman˜o de campo de-
pendiente de la calidad del haz. Dado que disminuye la probabilidad de dispersio´n o seccio´n
transversal con el aumento de la energ´ıa, los fotones de alta energ´ıa son dispersados predomi-
nantemente en muchas direcciones. El PDP depende adema´s del taman˜o de campo en menor
magnitud para altas energ´ıas que para haces de bajas energ´ıas [9, 17].
A.6. Razo´n Tejido Ma´ximo (RTM)
Similar al caso de PDP la RTM se define como la normalizacio´n de dosis absorbida a
cualquier profundidad d con respecto a la dosis absorbida a una profundidad de referencia
fija dm (Ec. A.10), a lo largo del eje central del haz (Figura A.3) [9, 17].
Adema´s la RTM se basa en la hipo´tesis de que la contribucio´n fraccional de la dispersio´n
de la dosis en profundidad en un punto es independiente de la divergencia del haz y depende
del taman˜o de campo en el punto, de la profundidad del tejido que lo recubre y de la calidad
del haz [24].
La ventaja de esto radica que, para cada calidad del haz, es necesario un solo cuadro de









La aplicacio´n de la RTM en los ca´lculos dosime´tricos, so´lo depende de la profundidad,
taman˜o de campo y energ´ıa del haz incidente. El siguiente cuadro muestra valores de RTM a
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distintas profundidades, para un TC = 30 × 30 cm2 y el uso de haces de fotones de energ´ıa
6 MV [11].
Figura A.3: Geometr´ıa usada para definir la RTM (d, A, E) en un fantoma. (a) Geometr´ıa usada
para la medicio´n de Dd a una profundidad d, (b) Geometr´ıa usada para la medicio´n de Dm a una
profundidad dm. La distancia entre la fuente y el punto de medicio´n (DFI), as´ı como el taman˜o de
campo A en el punto de medicio´n P, es el mismo para (a) y (b) [9].
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Cuadro A.1: Razo´n Tejido Ma´ximo (RTM) para una energ´ıa de 6 MV [11]
Taman˜o de campo
cuadrado (cm) 7 8 9 10 12 15 20 25 30
10.0 0.765 0.772 0.779 0.786 0.796 0.808 0.820 0.830 0.837
12.0 0.706 0.714 0.722 0.729 0.741 0.755 0.772 0.784 0.793
13.0 0.677 0.686 0.696 0.703 0.715 0.730 0.748 0.761 0.771
14.0 0.651 0.659 0.668 0.676 0.689 0.705 0.723 0.737 0.747
15.0 0.624 0.633 0.642 0.650 0.664 0.681 0.701 0.715 0.726
16.0 0.598 0.607 0.616 0.624 0.638 0.656 0.677 0.692 0.704
17.0 0.574 0.583 0.592 0.601 0.614 0.632 0.653 0.670 0.682
18.0 0.550 0.559 0.568 0.577 0.590 0.608 0.630 0.648 0.661
19.0 0.527 0.536 0.545 0.554 0.568 0.586 0.608 0.627 0.640
20.0 0.505 0.514 0.523 0.532 0.546 0.565 0.587 0.606 0.620
21.0 0.484 0.493 0.502 0.510 0.525 0.544 0.567 0.586 0.600
22.0 0.463 0.472 0.481 0.489 0.504 0.523 0.547 0.567 0.580
23.0 0.444 0.453 0.462 0.470 0.484 0.503 0.527 0.546 0.561
24.0 0.427 0.435 0.444 0.452 0.466 0.484 0.508 0.528 0.543
25.0 0.408 0.417 0.425 0.433 0.447 0.466 0.490 0.510 0.525
26.0 0.391 0.400 0.408 0.416 0.429 0.448 0.472 0.492 0.506
27.0 0.375 0.383 0.391 0.399 0.412 0.430 0.454 0.474 0.489
28.0 0.360 0.367 0.375 0.383 0.396 0.415 0.439 0.458 0.473
29.0 0.345 0.352 0.359 0.367 0.380 0.398 0.423 0.442 0.457
30.0 0.330 0.338 0.345 0.352 0.365 0.382 0.406 0.425 0.441
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A.7. Unidades Monitor (UM)
Es la unidad mı´nima de funcionamiento de un acelerador lineal. Adema´s de las car-
acter´ısticas geome´tricas (inclinacio´n del gantry, taman˜o, conformacio´n, etc.), los campos de
tratamiento tienen un tiempo en el que el equipo debe emitir los rayos o electrones en cuestio´n
para administrar el tratamiento disen˜ado. En las bombas de cobalto, el tiempo se expresa
en segundos y en los aceleradores lineales, se expresa en unidades de monitor. Las unidades
monitor no son traducibles a segundos sino que son propias de cada equipo de tratamiento
[9, 16, 25].
El tratamiento del paciente se lleva a cabo fijando una DFS o aplicando una te´cnica
isoce´ntrica. Cada una de estas te´cnicas se caracteriza por una distribucio´n espec´ıfica de
la dosis y un determinado nu´mero de UM. Para las ma´quinas de fotones de megavoltaje
(aceleradores lineales), la tasa de dosis se estipula comu´nmente en cGy/UM [9].
A.7.1. Ca´lculo del nu´mero de Unidades Monitor (UM)
El ca´lculo de UMs es un componente importante en el proceso de prescripcio´n y entrega
de dosis, ya que esto determina el nu´mero de UMs (equivalente a un tiempo de tratamiento),
cuando se utiliza un acelerador lineal, para cada haz individual o plan de tratamiento. Si
se conoce el valor de dosis en cualquier punto a lo largo del eje central, se puede conocer el
nu´mero de UM requerido y viceversa para una DFS/DFI fija. En este trabajo la distancia
desde la fuente hasta el plano medio del paciente no var´ıa, au´n cuando el paciente cambia
de posicio´n, por tanto a partir del valor de dosis hallado en cualquier punto a lo largo del
eje central, despreciando efectos de colimador y efectos de dispersio´n (Ec. A.3), se puede
obtener el nu´mero de UM, teniendo en cuenta el factor de rendimiento del equipo segu´n las
condiciones de referencia D˙(em, A,DFS,E)(cGy/UM)ref
1 [11].
D = UM × D˙(cGy/UM)ref ×RTM × ICD (A.12)
Pir tanto el nu´mero de UMs se deriva de la Ec. A.3:
UM =
Dref
D˙(cGy/UM)ref ×RTM × ICD
(A.13)
1Factor de Rendimiento (D˙(cGy/UM)ref ); En condiciones de Radioterapia Esta´ndar (DFI = 100 cm), este
factor es igual a 1. Para el caso de ICT, las condiciones dosime´tricas cambian (DFS = 300 cm), por tanto el
factor de rendimiento se reduce a la mitad (dato experimental).
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Ape´ndice B
Uso de la ca´mara de ionizacio´n
cil´ındrica PTW Freiburg 31010
B.1. Aspectos generales
La C.I utilizada consiste ba´sicamente en un electrodo central encerrado en un contenedor
cil´ındrico en cuyo interior existe un determinado volumen de gas (aire). Este se encuentra
conectado a un alto voltaje de polarizacio´n suministrado t´ıpicamente de 100 V a 1000 V. El
evento inicial de la interaccio´n de la radiacio´n ionizante indirecta con la C.I se caracteriza por
la liberacio´n de electrones de alta energ´ıa en la pared de la C.I o en el fantoma. Para esto la
C.I debe alinearse de forma tal que la fluencia de la radiacio´n sea uniforme en toda la seccio´n
tranasversal de la C.I [21]. Algunos de estos electrones entran a la C.I e ionizan las mole´culas
de aire, produciendo iones positivos y electrones de baja energ´ıa (Figura B.1). Los electrones
de baja energ´ıa se unen a las mole´culas de ox´ıgeno electronegativo en el aire, formando iones
negativos, que luego son atra´ıdos por los electrodos producie´ndose una corriente entre 10−14A
y 10−7A la cual es medida por un electro´metro conectado al detector, unido a un sistema
electro´nico permitie´ndonos observar valores de coleccio´n de carga en nC [21, 23].
B.1.1. Forma general de la curva de dosis en profundidad
La curva acaracter´ıstica para una haz de fotones de 6 MV, se analiza en la Figura B.2
donde se observa que alcanza el ma´ximo de dosis en (d = 1.5 cm) aproximadamente. Esto
depende de algunos factores tales como tipo de energ´ıa, taman˜o de campo y distancia fuente
superficie [9].
En comparacio´n con haces de electrones de megavoltaje, el tratamiento con haces de fo-
tones permite una entrega de dosis a mayores profundidades como es el caso del plano medio
del paciente. Esta caracter´ıstica ofrecen una ventaja cl´ınica independiente sobre las modali-
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Figura B.1: Proceso de coleccio´n de carga por el electro´metro, debido a la ionizacio´n del gas dentro
de la C.I [21].
dades convencionales de haces de electrones ya que el paciente no es afectado superficialmente
[9, 12, 25].
Figura B.2: T´ıpica curva de PDP en agua a lo largo del eje central, con un taman˜o de campo
10× 10 cm2 y a una DFS = 100 cm para un haz de fotones de energ´ıa 6 MV [9].
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Ape´ndice C
Uso de los detectores nanodot OSL
(Al2O3 : C)
C.1. Aspectos Generales
La luminiscencia o´pticamente estimulada (Optically Stimulated Luminiscence OSL) es la
luminiscencia emitida por un material aislante o semiconductor, que ha sido previamente
irradiado, como es el caso del Al2O3 : C durante la exposicio´n a la luz. El uso de este
material abrio´ la posibilidad de varias aplicaciones prometedoras en cuanto a medidas de
alta sensibilidad, siendo 40-60 veces mayor que la del LiF usado en el TLD-100 por lo que
es un firme candidato para dosis bajas, y cortas aplicaciones de exposicio´n. La intensidad
de dicha luminiscencia esta´ en funcio´n de la dosis de radiacio´n absorbida y por lo tanto
puede ser utilizado como base de un me´todo de dosimetr´ıa in vivo [18, 19]. El proceso se
inicia cuando se irradia la muestra produciendo ionizacio´n que genera part´ıculas cargadas
secundarias altamente energe´ticas, generalmente electrones, que se producen en las principales
interacciones de fotones con la materia, y son los responsables de la deposicio´n de energ´ıa.
En un so´lido cristalino estas part´ıculas cargadas secundarias arrancan numerosos electrones
libres de baja energ´ıa produciendo agujeros, a trave´s de ionizacio´n de los a´tomos e iones.
Los electrones libres y huecos producidos se recombinan o los electrones quedan atrapados
en estas trampas o agujeros, en alguna parte del cristal [18].
Las trampas pueden ser intr´ınsecas o pueden ser introducidos en el cristal en una especie
de capa compuesta de imperfecciones vacantes o de impurezas. Son conocidos dos tipos de
trampas en general: las trampas de almacenamiento y los centros de recombinacio´n.
Las trampas de almacenamiento son simplemente trampas portadoras de carga libre
que son liberadas durante el procedimiento de irradiacio´n con luz, resultado del proceso
de OSL.
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Un portador de carga liberado de una trampa de almacenamiento puede recombinarse
con un portador de carga de signo opuesto atrapado en un centro de recombinacio´n
(centro de la luminiscencia). La energ´ıa de recombinacio´n es al menos parcialmente,
emitida en forma de luz ultravioleta, luz visible o infrarroja que puede ser medido con
fotodiodos o tubos fotomultiplicadores (PMTs) [18].
C.2. Dosimetr´ıa OSL
Aparte de los diferentes me´todos de lectura disponibles, las te´cnicas OSL tienen ventajas
sobre las te´cnicas de Termoluminiscencia (TL) convencionales por otras razones. La ventaja
ma´s obvia radica en el hecho de que el me´todo de lectura es o´ptico, no requiere de calen-
tamiento de las muestras. El feno´meno OSL ha sido descrito por dos materiales importantes:
el cuarzo y el Al2O3 : C. La aprobacio´n del Al2O3 mediante la estimulacio´n o´ptica, se puede
realizar a temperaturas inferiores a aquellos para los que se produce enfriamiento te´rmico, y
por lo tanto se logra un aumento significativo de la sensibilidad.
La naturaleza o´ptica de todo el proceso de lectura OSL tambie´n permite el uso del ”pla´sti-
co”para los dos´ımetros, ya que existe luminiscencia en el fo´sforo impregnado en una matriz de
pla´stico (por ejemplo, el politetrafluoroetileno (PTFE)). La alta sensibilidad OSL tambie´n
conduce a las ventajas relacionadas con mu´ltiples lecturas, ya que a veces no es necesario
estimular a toda de la carga atrapada para leer una sen˜al de luminosidad suficiente. De esta
manera, puede ser estimulada en un momento posterior cuya lectura de la sen˜al es necesaria
para fines de verificacio´n de la dosis. Por tanto, el proceso de lectura puede ser muy ra´pido
mediante el ajuste de la intensidad de la luz estimulante (poder) que conducen a las ventajas
asociadas con el ana´lisis ra´pido de un gran nu´mero de dos´ımetros [13, 18].
C.2.1. Estimulacio´n OSL y caracter´ısticas de emisio´n del Al2O3 : C
Se utiliza las diferentes l´ıneas de un la´ser de iones de Ar para medir el espectro de
estimulacio´n OSL del Al2O3 : C. El poder del la´ser en cada longitud de onda se ajusta para
conseguir el mismo nu´mero de fotones por unidad de tiempo y por unidad de a´rea incidente en
la muestra. Se puede evaluar la estimulacio´n de una muestra, utilizando espectros cont´ınuos,
y longitudes de onda del orden de 480nm [18].
Sin embargo, la observacio´n de una resonancia evidente en la curva de la estimulacio´n o´pti-
ca puede ser engan˜osa. Como resultado, los espectros de estimulacio´n obtenidos son complejos
y dependen de la radiacio´n, la historia de la lectura de la muestra y el grado de profundidad
que llena de trampas [18].
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C.2.2. La respuesta OSL del Al2O3 : C expuesto a la radiacio´n
Un enfoque simple de calibracio´n es obviamente el uso de la te´cnica de determinacio´n
ra´pida para dosis integrada utilizando OSL con Al2O3 : C. En dicho procedimiento, la misma
muestra se irradia a diferentes dosis conocidas en el laboratorio y se realiza el seguimiento de
la sen˜al OSL despue´s de cada irradiacio´n. Comparando la sen˜al OSL de una dosis desconocida
con esta curva de calibracio´n, permite que esta dosis sea determinada. Una cuestio´n crucial,
sin embargo, al utilizar me´todos de calibracio´n en el que la muestra es varias veces irradiada
y la sen˜al es le´ıda, es debido a los cambios en la sensibilidad de luminiscencia que se producen
como resultado de irradiaciones repetidas y lectura de salida [18].
Las trampas profundas contribuyen directamente so´lo ≈ 2− 3% de la sen˜al de OSL cuan-
do son estimuladas con longitudes de onda en la regio´n verde. La disminucio´n de la longitud
de onda incrementa la contribucio´n en estas trampas profundas, con aproximadamente el 10%
de la sen˜al proveniente de las trampas de profundidad estimuladas a 465 nm. Es dif´ıcil distin-
guir la dependencia de la OSL con la temperatura, debido a las trampas profundas de OSL,
similar a las trampas dosime´tricas. Esto puede ilustrarse usando una muestra pre-irradiada
con una dosis alta de radiacio´n beta (1,5Gy) y pre-calentado a temperaturas > 230 0C. Este
tratamiento genera el llenado de las trampas profundas, pero vac´ıa las trampas dosime´tricas.
A primera vista, esto parece indicar que la OSL de las trampas profundas muestra una de-
pendencia a la temperatura similar a la observada en las trampas dosime´tricas. Sin embargo,
una vez ma´s, la interpretacio´n se complica por la fototransferencia de carga de las trampas
profundas a las trampas dosime´tricas durante las mediciones de OSL, acompan˜ada de la es-
timulacio´n o´ptica simulta´nea de carga fuera de las trampas de dosimetr´ıa. As´ı, la dependencia
de la temperatura observada todav´ıa puede ser la de la OSL en las trampas dosime´tricas, en
lugar de las trampas profundas [18].
C.3. Condiciones de Caracterizacio´n de detectores nanodot
OSL con haces de fotones de 6 MV
Los detectores nanodot para ser empleados como dos´ımetros en la medida de dosis ab-
sorbida, son sometidos a pruebas que verifiquen sus propiedades y/o cualidades dosime´tricas.
Para ello, los detectores nanodot son caracterizados con un haz de fotones de 6 MV prove-
niente de un Acelerador Lineal. Las condicIones de irradiacio´n var´ıan de un procedimiento
a otro con respecto a los para´metros usados. La evaluacio´n de cada una de las propiedades
dosime´tricas que permiten caracterizar los detectores nanodot son: Reproducibilidad, Lin-




Se evaluo´ esta propiedad para verificar la constancia en la respuesta de los detectores
nanodot. Para ello, se irradiaron un grupo de 10 detectores bajo una disposicio´n geome´trica y
para´metros de irradiacio´n reproducibles, realiza´ndose 26 exposiciones (independientes) bajo
las mismas condiciones, en cada caso (Figura C.1). Para cada exposicio´n se procede a la
obtencio´n de la respuesta de los diez nanodot, de los cuales cinco de ellos, son blanqueados ante
de la siguiente exposicio´n y cinco de ellos se les mantiene su informacio´n; y as´ı sucesivamente
hasta las 26 evaluaciones. En la Figura se muestra la disposicio´n geome´trica de los nanodot
durante la evaluacio´n de la reproducibilidad de su respuesta, que debe ser evaluada segun las
condiciones y para´metros de irradiacio´n mostradas en el Cuadro C.1:
Figura C.1: Disposicio´n geome´trica de los nanodot durante la evaluacio´n de la reproducibilidad de
su respuesta. Donde el eje Z es paralelo a la camilla, y el eje X perpendicular a e´sta.
Cuadro C.1: Condiciones de irradiacio´n en la evaluacio´n de la reproducibilidad de la respuesta del
nanodot.
Para´metro Valor




Tasa de dosis (cGy/UM) 320
Taman˜o de campo (cm2) 20× 20
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C.3.2. Linealidad
Esta prueba es realizada para verificar que la respuesta del nanodot es lineal en el rango
de dosis de aplicacio´n (en radioterapia). Se evaluo´ la respuesta del nanodot en funcio´n a la
dosis: en el rango low dose de 2 - 26 UM y para el rango High dose de 50 a 1 600 UM. En la
Figura C.2 se muestra la disposicio´n geome´trica de los nanodot durante la evaluacio´n de la
linealidad de su respuesta y en el Cuadro C.2 se muestran los para´metros de irradiacio´n que
deben seguirse para llevar a cabo este proceso:
Figura C.2: Disposicio´n geome´trica de los nanodot durante la evaluacio´n de la linealidad de su
respuesta. Donde el eje Z es paralelo a la camilla, y el eje X perpendicular a e´sta.
Cuadro C.2: Condiciones de irradiacio´n en la evaluacio´n de la linealidad de la respuesta del nanodot.
Para´metro Valor
Calidad del haz (MV) 6
Tiempo (UM) 10, 1600
DFS (cm) 300
Build-up (cm) 1.5
Tasa de dosis (cGy/UM) 320
Taman˜o de campo (cm2) 20× 20
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C.3.3. Dependencia con la tasa de dosis
Esta prueba es realizada para evaluar la respuesta del nanodot en funcio´n de la tasa de
dosis de aplicacio´n (en radioterapia). Se evaluo´ la respuesta del nanodot para diversas tasa de
dosis segu´n se muestra en en el Cuadro C.3 y para lo cual se empleo la disposicio´n geome´trica
mostrada en la Figura C.2.
Cuadro C.3: Condiciones de irradiacio´n en la evaluacio´n de la Dependencia con la tasa de dosis de
la respuesta del nanodot.
Para´metro Valor




Tasa de dosis (cGy/UM) 80, 160, 240, 320, 400
Taman˜o de campo (cm2) 20× 20
C.3.4. Dependencia direccional
Esta prueba es realizada para evaluar la respuesta del nanodot en funcio´n de la direccio´n
del haz de radiacio´n. Se evaluo´ la respuesta del nanodot para diversas direcciones de aplicacio´n
en radioterapia segu´n como se muestra en el Cuadro C.4:
Cuadro C.4: Condiciones de irradiacio´n en la evaluacio´n de la Dependencia direccional de la respuesta
del nanodot.
Para´metro Valor
Calidad del haz (MV) 6
Tiempo (UM) 100
DFS (cm) 300
Direccio´n (o) 0, 30, 45, 60, 75, 90
Build-up (cm) 1.5
Tasa de dosis (cGy/UM) 320
Taman˜o de campo (cm2) 20× 20
C.3.5. Desvanecimiento de la sen˜al
Esta prueba es realizada para evaluar la variabilidad de la respuesta del nanodot en
funcio´n del tiempo post irradiacio´n. Se procedio´ a irradiar el detector segu´n la geometr´ıa y
condiciones mostradas en la Figura C.2 y el Cuadro C.5 respectivamente.
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Cuadro C.5: Condiciones de irradiacio´n en la evaluacio´n de la Desvanecimiento de la sen˜al de la
respuesta del nanodot.
Para´metro Valor




Tasa de dosis (cGy/UM) 320
Taman˜o de campo (cm2) 20× 20
C.3.6. Descarga con el nu´mero de lectura
Esta prueba es realizada para evaluar la variabilidad de la respuesta del nanodot en
funcio´n del nu´mero de lecturas sucesivas del mismo detector. Se procedio´ a la lectura de
los detectores un total de 150 veces. Los nanodot previamente fueron irradiados bajo las
condiciones indicadas en el Cuadro C.6.
Cuadro C.6: Condiciones de irradiacio´n en la evaluacio´n de la Descarga con el nu´mero de lecturas
de la respuesta del nanodot.
Para´metro Valor




Tasa de dosis (cGy/UM) 320
Taman˜o de campo (cm2) 20× 20
C.3.7. Resultados
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Figura C.3: Evaluacio´n de la respuesta del nanodot frente a condiciones de reproducibilidad.
Figura C.4: Evaluacio´n de la respuesta del nanodot frente a condiciones de linealidad en el rango de
dosis de aplicacio´n (en radioterapia)
Figura C.5: Respuesta del nanodot en funcio´n de la tasa de dosis de aplicacio´n (en radioterapia).
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Figura C.6: Respuesta del nanodot en funcio´n de la direccio´n del haz de radiacio´n.
Figura C.7: Respuesta del nanodot frente a lecturas sucesiva. Se observa una descarga ma´xima por
lectura de 0.03 % del valor de carga inicialmente obtenida.
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1. Bolus: Es un material equivalente al tejido humano, situado directamente sobre la su-
perficie del paciente para generar una superficie plana, o de incidencia normal, cuando
deseamos que la parte ma´s superficial del cuerpo reciba una dosis alta, lo que sig-
nifica que la dosis ma´xima depositada no esta´ en la superficie inmediata del cuerpo,
sino algunos mil´ımetros dentro del cuerpo del paciente. Si queremos tratar una regio´n
totalmente superficial, al colocar el bolus, la superficie de la piel pasa a estar a una
determinada profundidad (debajo del bolus) permitiendo que esta reciba la dosis nece-
saria.
2. Cerrobend: Se trata de una aleacio´n de metales tales como el estan˜o (13,3 %), el
bismuto (50,0 %), el plomo (26,7 %) y el cadmio (10,0 %); con este material se elaboran
los bloques o moldes utilizados para conformar los campos de irradiacio´n.
3. Colimador: Este dispositivo es parte del cabezal del acelerador, el cual define el
taman˜o inicial del haz poco despue´s de salir de su origen. Los aceleradores y las bombas
de cobalto tienen unos colimadores internos (o primarios) que consisten en dos pares de
bloques que se mueven abriendo o cerrando el campo y da´ndole una forma rectangu-
lar. Los colimadores secundarios se pueden mover a voluntad para conformar el campo
requerido.
4. Corte Sagital: Es el corte que se realiza a trave´s de la l´ınea longitudinal media que
pasa por la mitad de la nariz y divide al cuerpo en dos partes iguales, izquierda y
derecha.
5. Fantomas homoge´neos: Un fantoma homoge´neo puede estar conformado por una
cuba de agua o la´minas de acr´ılico, ya que la densidad de estos dos materiales es similar
a la del cuerpo humano, el volumen obtenido es utilizado en casos dosime´tricos, te´cnicas
de control de calidad o planificacio´n del tratamiento, a manera de simular alguna regio´n
homoge´nea del cuerpo humano.
6. Fantomas antropomo´rficos: Un fantoma antropomo´rfico representa de mejor man-
era la forma anato´mica y la densidad del cuerpo humano en su conjunto. Se incluyen
dentro de e´l algunos o´rganos espec´ıficos, divididos por regiones sobre las cuales se pueden
insertar diferentes tipos de detectores en determinadas posiciones.
7. Filtro aplanador: El haz de fotones de rayos X producidos luego de que los electrones
impactaron contra un blanco cuyo material presenta un nu´mero ato´mico alto debe ser
uniformizado y transformado en haz u´til, es para esto que se utiliza el filtro aplanador.
8. Fraccionamiento: Es el reparto de la dosis en el tiempo. El fraccionamiento conven-
cional para tratamientos complementarios o radicales (con intencio´n curativa) es de
1,8 o 2 Gy/fraccio´n, una fraccio´n al d´ıa, cinco d´ıas por semana. En Estados Unidos se
utilizan generalmente 1,8 Gy/ d´ıa. En Europa es ma´s frecuente usar 2,0 Gy/d´ıa.
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9. La´mina de apantallamiento: Es un material hecho de acr´ılico cuya densidad es
equivalente al tejido humano. Cumple una funcio´n similar que el material bolus ya que
se situ´a delante del paciente en casos de ICT; permitiendo que la piel reciba una dosis
uniforme.
10. Meta´stasis: Las meta´stasis son una de las causas ma´s frecuentes de la muerte por
ca´ncer y de la imposibilidad de tratar exitosamente a e´ste. Son muchos los ca´nceres que
dan origen a meta´stasis: ca´ncer de pro´stata, ca´ncer de hueso, de pulmo´n, de h´ıgado, etc.
E´ste te´rmino presenta diferentes manifestaciones que en conjunto originan un problema
me´dico grave. Durante este proceso las ce´lulas pierden su localizacio´n espec´ıfica diri-
gie´ndose a los tejidos y o´rganos pro´ximos, desarrollando la capacidad de invadir otros
tejidos, adquiriendo la posibilidad de crecer en localizaciones o ambientes diferentes a
aquel sitio donde se originaron.
11. Neoplasia: Es el crecimiento excesivo e incontrolado de nuevo tejido, en comparacio´n
al tejido normal. Las ce´lulas son cambiadas completamente hacia un nuevo tipo de
crecimiento y persiste de la misma forma luego del cese del est´ımulo que la provoco´. Se
dividen en dos categor´ıas: Neoplasias benignas o malignas.
12. O´rganos cr´ıticos: Son o´rganos que plantean problemas a la hora de disen˜ar (plani-
ficar) un tratamiento por encontrarse cerca del volumen destino y en los que hay que
conocer con precisio´n la dosis que van a recibir. Por ejemplo, al disen˜ar tratamientos
de radioterapia para la parte superior del abdomen, es obligado conocer la dosis que
recibira´n los rin˜ones, el esto´mago y la me´dula espinal, porque puede ser necesario mod-
ificar los campos de irradiacio´n o incluso llegar a un compromiso y reducir la dosis que
nos gustar´ıa administrar al tumor con el fin de evitar una toxicidad excesiva en uno de
estos o´rganos.
13. Radiosensibilidad: Es la magnitud de respuesta de las estructuras biolo´gicas, provoca-
da por las radiaciones ionizantes. Un elemento biolo´gico es ma´s sensible cuanto mayor
es su respuesta a una dosis determinada de radiacio´n. El elemento biolo´gico es ma´s
radiosensible cuando necesita menos dosis de radiacio´n para alcanzar un efecto deter-
minado. El concepto opuesto a radiosensibilidad, es radioresistencia. No existe ce´lula
ni tejido normal o patolo´gico radioresistente de forma absoluta; pues si se aumenta
ilimitadamente la dosis, siempre se puede alcanzar su destruccio´n. Administrando dosis
mı´nimas en o´rganos o tejidos, se observaran diferentes grados de alteraciones morfolo´gi-
cas o funcionales, segu´n las l´ıneas celulares de que se trate.
14. Radioterapia Esta´ndar: El tratamiento radioterape´utico esta´ndar, consiste en sum-
inistrar altas dosis de radiacio´n en los tejidos afectados, minimizando las dosis ab-
sorbidas por los o´rganos circundantes; Por medio de la simulacio´n, localizacio´n y plan-
ificacio´n computada.
15. Rayos X caracter´ısticos: Resultan de interacciones coulombianas entre los electrones
incidentes y los electrones orbitales del material utilizado como blanco (pe´rdidas de
energ´ıa por colisio´n). Cuando un electro´n orbital es expulsado, otro procedente de una
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capa de mayor energ´ıa tiende a ocupar la vacante. La diferencia de energ´ıa entre ambas
capas es emitida como rayos X caracter´ısticos (energ´ıa discreta, depende del material).
16. Rayos X Bremsstrahlung: Resultan de interacciones coulombianas entre el electro´n
incidente y el nu´cleo del material utilizado como blanco. Los electrones incidentes de-
saceleran y pierden parte de su energ´ıa cine´tica en forma de rayos x Bremsstrahlung
(pe´rdida por radiacio´n). Se pueden generar fotones con energ´ıas entre 0 y la propia
energ´ıa cine´tica del electro´n, resultando un espectro continuo de rayos X (que depende
de la energ´ıa cine´tica del electro´n incidente, del espesor y nu´mero ato´mico del material
utilizado como blanco).
17. Tomograf´ıa computarizada: Es el procesado de ima´genes por secciones. Una tomo-
graf´ıa de rayos X me´dica convencional, se obtiene desplazando la fuente de rayos X
alrededor del cuerpo del paciente. Las ima´genes tomadas simulan cortes en forma de
tajada para poder visualizar de mejor manera los tejidos y o´rganos afectados.
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